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Diffuusiokuvantaminen perustuu magneettikuvauslaitteen avulla mitattuun vesimolekyylien satun-
naiseen la¨mpo¨liikkeeseen. Pehmytkudoksessa vesimolekyyli diffuntoituu noin 17 mikrometrin mat-
kan 50 millisekunnin aikana ja diffuusiokuvantaminen on ainoa kliininen kuvantamismenetelma¨,
joka pystyy rekistero¨ima¨a¨n na¨in pienta¨ liiketta¨ ei-invasiivisesti. Tutkimalla, missa¨ suunnissa dif-
funtoituminen on voimakasta, voidaan paikantaa esimerkiksi valkeasta aivoaineesta hermoratojen
reitteja¨. Ta¨ma¨ edellytta¨a¨ ka¨yta¨nno¨ssa¨ va¨hinta¨a¨n 20 diffuusiosuunnan kuvaamista, joiden pohjalta
lasketaan diffuusion suuntaa ja suuruutta kuvaava diffuusiotensori kuva-alkiokohtaisesti. Menetel-
ma¨ edellytta¨a¨ nopeaa kuvausaikaa, jotta fysiologiset virtaukset tai potilaan liike eiva¨t ha¨iritse ta-
soltaan huomattavasti heikomman la¨mpo¨liikkeen rekistero¨intia¨. Nopea kuvaus puolestaan asettaa
laiteteknisia¨ vaatimuksia gradienttikentille, joita ei anatomisessa T1- tai T2-painotetussa kuvanta-
misessa esiinny. Gradienttikelojen on pystytta¨va¨ toimimaan a¨a¨rirajoillansa koko kuvauksen ajan,
jotta useat pera¨kka¨iset rekistero¨innit eri diffuusiosuunnissa ovat mahdollisia. Optimoinnissa ka¨yt-
ta¨ja¨ ei voi vaikuttaa laiteteknisiin ratkaisuihin, mutta kuvausparametrien variointi on mahdollista.
Edellytyksena¨ mielekka¨a¨lle optimoinnille on kuitenkin valita vertailtavat suureet, joiden perusteella
voidaan sanoa, mitka¨ testatuista vaihtoehdoista paransivat kuvanlaatua.
Diffuusiotensorikuvantamiseen (DTI) on ehdotettu laadunvalvontaprotokollaa, joka huomioi ku-
vausmenetelma¨n laitetekniset haasteet. Kyseinen julkaisu on ainoa, joka ottaa kantaa useimpiin
DTI:n ongelmakohtiin ja on siten luonteva la¨hto¨kohta DTI-optimoinnille. Julkaisun menetelma¨ssa¨
tutkittiin DTI-sekvenssin tuottamaa signaalikohinasuhdetta, kuvaussekvenssista¨ ja indusoituvista
pyo¨rrevirroista johtuvia erilaisia geometrisia va¨a¨ristymia¨ seka¨ diffuusiotensorista johdettuja FA- ja
MD-arvoja.
Tyo¨n ensimma¨isessa¨ vaiheessa valittiin kliiniseen DTI-sekvenssiin pohjautuva referenssisekvenssi,
jota varioitiin yksi kuvausparametri kerrallaan. Muunnellut parametrit olivat kaikuaika, rinnak-
kaiskuvantamiskerroin, k -avaruuden kera¨yslaajuus, pa¨a¨magneettikenta¨n tasoitusalue seka¨ diffuusio-
painotuskerroin eli b-arvo. Varioituja sekvensseja¨ oli yhteensa¨ 10, joiden pohjalta valittiin kuvan-
laatuun myo¨nteisesti vaikuttaneet parametrit tyo¨n toiseen vaiheeseen, missa¨ referenssisekvenssia¨
varioitiin usean parametrin suhteen. Lopputuloksena todettiin, etta¨ lyhin mahdollinen kaikuaika
55 ms ja suurin mahdollinen k -avaruuden kartoitusalueparametrin arvo 0,780 kasvattivat signaali-
kohinasuhdetta 13 %. Rinnakkaiskuvantamiskertoimen kasvattaminen kahdesta kahteen ja puoleen
pienensi geometrisia va¨a¨ristymia¨ kvalitatiivisessa arviossa, mutta heikensi signaalikohinasuhdetta
referenssisekvenssiin verrattuna suurimmillaan vain 5 %. Pa¨a¨magneettikenta¨n tasoitusalueen va-
linnalla tai b-arvon pienenta¨misella¨ tuhannesta kahdeksaansataan ei havaittu olevan merkitta¨va¨a¨
vaikutusta kuvanlaadulle fantomitutkimusessa. Tulokset eiva¨t poikenneet teoreettisista ennusteista,
mutta toisaalta laiteteknisista¨ rajoituksista johtuen optimointi ei voi perustua pelka¨sta¨a¨n teoreet-
tiseen arvioon oikeista parametrien arvoista. Tyo¨ssa¨ esitettya¨ menetelma¨a¨ on mahdollista jatkossa
ka¨ytta¨a¨ myo¨s muiden diffuusiopainotettujen sekvenssien optimoinnissa.
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1 JOHDANTO 1
1 Johdanto
Magneettikuvantamisessa (MK, engl. Magnetic Resonance Imaging, MRI ) hyödyn-
netään atomiydinten spinien aiheuttamaa magneettista dipolimomenttia kudoksen
rakenteen tutkimisessa. Ihminen on suurimmaksi osaksi vettä (Hornak 2002), joten
kliinisesti käytännöllisin signaalilähde on vedyn H1 yksiprotoninen ydin. Magneetti-
kuvantaminen on ionisoimaton ja ei-invasiivinen kuvausmenetelmä, joten kuvauksessa
voidaan hyödyntää useita eri fysikaalisiin ilmiöihin perustuvia signaalin mittaustapo-
ja yhdessä tutkimuksessa aiheuttamatta potilaalle ylimääräistä haittaa (Faro et al.
2012, McRobbie et al. 2007). Yleisimpiä ovat T1-painotetut kuvat, joissa signaalin
intensiteetti perustuu viritettyjen spinien palautumiseen lämpötasapainotilaan ja T2-
painotetut kuvat, joissa signaalin intensiteetti muuttuu spinien keskinäisten vuorovai-
kutusten takia. Näillä menetelmillä voidaan tutkia kohteen rakennetta enintään ku-
vauslaitteen maksimiresoluution tarkkuudella, joka on kliinisessä käytössä millimetrin
suuruusluokkaa.
Diﬀuusiopainotetussa kuvantamisessa (engl. Diﬀusion Weighted Imaging, DWI )
tutkitaan vesimolekyylien Brownin liikettä (Einstein 1956) diﬀuusiogradienttien avul-
la (Stejskal and Tanner 1965). Ihmisessä vesimolekyylit diﬀuntoituvat keskimäärin 10
µm matkan 10 - 50 ms kuvausaikana (Mukherjee et al. 2008a), joten anatomisiin T1-
ja T2-painotettuihin kuviin verrattaen huonoresoluutioinen kuva sisältää huomatta-
van tarkkaa tietoa kuvauskohteen rakenteesta. Kliininen DW-kuva voidaan kohdentaa
anatomisen kuvan päälle, mikä mahdollistaa diﬀuusioarvoltaan poikkeavien alueiden
tarkan paikantamisen. DW-kuva lasketaan keskiarvoistamalla mitattu diﬀuusio kol-
mesta ortogonaalisesta suunnasta, jolloin se on rotaatioinvariantti eikä sen perusteella
voida sanoa, missä suunassa diﬀuusio tapahtuu. Diﬀuusiotensorikuvantamisessa (engl.
Diﬀusion Tensor Imaging, DTI ) vesimolekyylien liike mitataan vähintään kuudessa
diﬀuusiosuunnassa. Menetelmä mahdollistaa myös diﬀuusiosuunnan määrittämisen,
jolloin kohteen anisotrooppinen rakenne voidaan kartoittaa tarkemmin (Faro et al.
2012, Alexander et al. 2007).
Diﬀuusiokuvantamisen kykyä paikantaa solutasolla tapahtuvia ilmiöitä elimistössä
on voitu hyödyntää lukuisissa kliinisissä sovelluksissa. Esimerkiksi aivoverenkiertohäi-
riön, aivoödeeman tai muun aivovaurion nopea havaitseminen (Moseley et al. 1990,
Warach et al. 1992, Ebisu et al. 1993, Schaefer et al. 1997, Schwartz et al. 1998, Gonzá-
lez et al. 1999, Mukherjee and McKinstry 2001, Valanne and Brander 2012) tai aivois-
sa esiintyvän syöpäkasvaimen analysoiminen ja tunnistaminen glioomaksi tai toisen
syövän etäpesäkkeeksi (Tien et al. 1994, Brunberg et al. 1995, Gauvain et al. 2001,
Kono et al. 2001, Chenevert et al. 2006) on hyötynyt suuresti diﬀuusiokuvantamisen
kehittymisestä jo sen alkuvaiheissa. Matemaattisesti haasteellisimpana voidaan pitää
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erilaisia diﬀuusiotensorisovelluksia, joiden avulla pystytään määrittämään valkean ai-
voaineen rakennetta ja hermoratoja aivoissa (Basser et al. 1994, Pierpaoli et al. 1996,
Conturo et al. 1999, Mori et al. 1999, Basser et al. 2000). Aivojen lisäksi diﬀuusio-
kuvantamista on alettu hyödyntää yhä laajemmin esimerkiksi keskivartalon alueella
(Malayeri et al. 2011, Kim et al. 1999, Desouza et al. 2008, Sinha et al. 2002, Koh and
Collins 2007) ja jopa koko vartalon kuvantamisessa (Kwee et al. 2008).
Kliinisessä magneettikuvauksessa on käytetty diﬀuusiopainotettua kuvantamista
80-luvulta lähtien. Nykyisin HUS-Kuvantamisessa diﬀuusiopainotteinen sekvenssi ku-
vataan lähes aina, kun potilaan aivoja tutkitaan MK-laitteella. Pään laajoja tai erit-
täin laajoja magneettitutkimuksia HUS-Kuvantamisessa oli tehty noin 6700 (loka-
kuu 2013), joista suurimmassa osassa on siis ollut jonkinlainen diﬀuusiopainotettu se-
kvenssi osana tutkimusta. DTI-tutkimuksia tehdään huomattavasti vähemmän, vuo-
den 2012 tammikuun jälkeen tehtyjä tutkimuksia löytyi arkistosta noin 50 kappalet-
ta. Tieteellistä mielenkiintoa aiheeseen kuitenkin osoittaa syyskuussa 2013 PubMed-
palvelusta (United States National Library of Medicine 2013) löydetyt 3519 artikkelia
hakusanalla MRI DTI. Artikkeleiden tutkimuskohteet vaihtelivat patologisiin löy-
döksiin liittyvistä julkaisuista, kuvantamisen teoriaa ja artefaktoja tarkasti (Rowley
et al. 1999, Jones and Cercignani 2010, Le Bihan et al. 2006, Papadakis et al. 1999,
Anderson 2001) tai laajemmin revisioituna käsitteleviin artikkeleihin (Mukherjee et al.
2008a,b, Basser and Jones 2002, Le Bihan et al. 2001).
Tärkeä osa kliinistä magneettikuvantamista on kuvanlaadunvalvonta (engl. Qua-
lity Assurance, QA). Tähän tarkoitukseen on kehitetty kansainvälisiä standardeja ja
ohjeita (Price et al. 1990, ACR 1998 2000), joihin myös HUS-Kuvantamisen anato-
misten magneettikuvien laadunvalvonta pohjautuu. Pelkästään Helsingin yliopistossa
on sekä MK-laadunvalvonnasta, että diﬀuusiokuvantamisesta on tehty useita opin-
näytetöitä aiemmin (Kuusela 2007, Mäkelä 2013, Ihalainen 2002, Kaasalainen 2007).
Diﬀuusiokuvantamisen laadunvalvontaa tai optimointia näissä ei kuitenkaan ole tut-
kittu. DW-kuvantaminen perustuu osittain erilaiseen fysiologiseen ilmiöön kuin T1-
ja T2-painotettu kuvantaminen. Lisäksi kuvauksen mahdollistavia MK-laitteen gra-
dienttikeloja rasitetaan huomattavasti enemmän kuin anatomisessa kuvauksessa. Ny-
kyisin käytössä olevat laadunvalvontaprotokollat eivät siis välttämättä ole riittäviä
takaamaan laadukkaita diﬀuusiotutkimuksia.
Kun PubMed:ssa käytettyyn hakusanaan lisättiin QA (laadunvalvonta, engl.
Quality Assurance) perään, löydettyjen artikkelien määrä putosi kolmeen (syyskuus-
sa 2013). Artikkeleista yksi käsitteli eri analyysiohjelmien välisiä eroja lopputuloksen
kannalta (Berberat et al. 2013), toinen käsitteli kuvien tilastolliseen analyysiin kirjoi-
tettua tietokoneohjelmaa (Lauzon et al. 2013) ja kolmas oli ainoa, joka otti kantaa, mi-
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tä DTI-laadunvalvontaprotokollassa tulisi huomioida (Wang et al. 2011). Viimeisestä
artikkelista erityisen teki se, että esitetyssä protokollassa käytettiin ACR-pääfantomia
(American College of Radiology), jota käytetään myös anatomisten kuvien laadunval-
vonnassa (ACR 1998 2000 2002) myös HUS-Kuvantamisessa.
Tässä työssä hyödynnetään kyseisen laadunvalvonta-artikkelin (Wang et al. 2011)
arviointimenetelmää DTI-sekvenssin optimoinnissa kolmen teslan kliinisellä magneet-
tikuvauslaitteella. Laitteella käytössä olleeseen DTI-sekvenssiin pohjautuvaa referens-
sisekvenssiä varioitiin työn ensimmäisessä vaiheessa yksi kuvausparametri kerrallaan.
Varioidut parametrit olivat kaikuaika TE, rinnakkaiskuvantamiskerroin SENSE, puoli-
Fourier menetelmän painotuskerroin Halfscan sekä diﬀuusiopainotus b. Lyhyempi TE-
aika sekä pienempi SENSE-arvo oletettavasti tuottavat suuremman signaalikohina-
suhteen, mutta toisaalta rinnakkaiskuvantamiskertoimen kasvattaminen voi pienen-
tää geometrisia vääristymiä. Halfscan-parametri vaikuttaa k -avaruuden näytteistyk-
seen siten, että suurempi arvo kerää useampia näytteitä. Wang et al. artikkelin mu-
kaisesti toistoaika TR asetettiin riittävän suureksi vakioksi, millä pyrittiin minimoi-
maan SENSE- ja Halfscan-parametrien k -avaruuden näytteistystiheyden ja laajuu-
den vaikutusta kuvausaikaan. Pienempi diﬀuusiopainotus b mahdollistaa lyhyempien
ja amplitudiltaan pienempien gradienttikenttien käytön, jolloin geometriset vääris-
tymät saattavat pienentyä. Pieni b-arvo tuottaa myös suuremman signaalin, mutta
heikentää sekvenssin sensitiivisyyttä diﬀuusiolle. Myös Shimbox -työkalun avulla va-
litun päämagneettikentän tasoitettavan alueen vaikutusta arvioitiin. Kuvanlaatuun
myönteisesti vaikuttaneiden parametrivariaatioiden perusteella esitettiin työn toises-
sa vaiheessa kuusi vaihtoehtoista optimoitua DTI-sekvenssiä. Nyt alkuperäistä refe-
renssisekvenssiä varioitiin samojen parametrien suhteen, mutta useampaa kuin yhtä
kerrallaan. Myös näille sekvensseille suoritettiin laadunvalvonta-analyysi, jonka lop-
putuloksena löydettiin vaihtoehdoista parhaan kuvanlaadun tuottava DTI-sekvenssi.
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2 Teoria
Kappaleessa käsitellään työn kannalta oleellinen teoria lyhyesti. Koordinaatistoksi ole-
tetaan Larmor-taajuudella pyörivä karteesinen koordinaatisto, jonka z-akseli on ulkoi-
sen magneettikentän B0 suuntainen ellei toisin mainita.
2.1 Magneettikuvantaminen lyhyesti
Kyseessä on atomin ytimen kvanttimekaanista ominaisuutta spiniä hyödyntävä so-
vellus. Spin tuottaa magneettisen dipolimomentin ytimelle, mikä on hyvin tarkasti
mitattavissa oleva suure. Magneettikuvantamisessa voidaan hyödyntää kaikkia ato-
meja, joilla on pariton määrä nukleoneja ja siten nollasta eroava spin. Yksinkertaisin
tällainen hiukkanen on vetyatomi, jonka ydin koostuu vain yhdestä protonista. Kliini-
sen kuvantamisen kannalta vety on hyvä kuvauskohde, koska ihminen koostuu enim-
mäkseen vedestä ja siten kaikkien kudosten protonitiheys ρ on suuri. Tästä johtuen
on luontevaa puhua vain vedyn protonien tuottamasta magnetisaatiosta. (McRobbie
et al. 2007)
Ilman ulkoista magneettikenttää B0 vety-ydinten spinit osoittavat satunnaisiin
suuntiin (kuva 1 a), eikä havaittavaa nettomagnetisaatiotaM0 pääse syntymään. Kun
ytimet tuodaan voimakkaaseen magneettikenttään (kuva 1 b) spinien energian perus-
tasot jakautuvat Zeemanin ilmiön mukaisesti kahden tilan superpositioksi. Ulkoisessa
magneettikentässä spinien prekessiotaajuus on tunnettu Larmor-taajuus ω0. Larmor-
taajuus (1) riippuu ulkoisen magneettikentän voimakkuudesta B0 sekä gyromagneet-
tisesta suhteesta γ (Brehm and Mullins 1989, McRobbie et al. 2007, De Broglie 1929,
Haacke et al. 1999).
ω0 = γB0 (1)
Kaikki spinit eivät kuitenkaan suuntaudu ulkoisen magneettikentän akselin mukai-
sesti. Suurin osa spineistä osoittaa jatkuvasti satunnaisiin suuntiin ja niiden tuotta-
mat magneettikentät siis kumoavat toisensa näissä suunnissa. Magneettikuvantamisen
kannalta oleellisinta on, että pieni osa spineistä biasoituu B0-kentän suuntaisiksi ja
saadaan tuotettua nettomagnetisaatioM0. Systeemin termisen energian takia yksittäi-
sen spinin suunta ja energiatila on jatkuvassa muutoksessa, mutta suuren spin-joukon
on todettu noudattavan energiatilan valinnassa Boltzmannin jakaumaa (Brehm and
Mullins 1989).
Nettomagnetisaatio M0 voidaan jakaa B0 kentän suuntaiseen komponenttiin Mz
sekä kahteen komponenttiinMx jaMy, jotka kuvaavatB0 kenttään nähden poikittaista
tasoaM⊥. Poikittaiset komponentit voidaan olettaa nolliksi lämpötasapainossa, koska
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spinit ovat satunnaisesti suuntautuneita kaikissa muissa suunnissa, paitsi ulkoisen
magneettikentän akselin suunnassa. Näin ollen, nettomagnetisaation suuruus voidaan
laskea seuraavasti (Haacke et al. 1999)
M0 = ρ
γ2~2B0
4kBT
, (2)
missä ρ on aineen protonitiheys, kB on Boltzmannin vakio ja T on systeemin lämpötila
Kelvineissä.
Kentän suuntaisen komponentinMz mittaaminen suoraan ei ole käytännössä mah-
dollista, sillä B0 kentän voimakkuus on monta kertaluokkaa suurempi kuin netto-
magnetisaation komponentti. Jotta magneetisaatio voidaan mitata, sen poikittais-
ten komponenttien Mx ja My osuutta täytyy kasvattaa. Tämä toteutetaan Larmor-
taajuuksisessa RF-pulssilla (engl. Radio Frequency), joka resonaatioehdon mukaisesti
absorptoituu samalla taajuudella prekessoiviin spineihin ja virittää ne. Pulssin voi-
makkuudella ja kestolla voidaan valita, kuinka suuren kääntökulman (engl. Flip Angle)
spinit kääntyvät . Esimerkiksi spinkaiku-sekvenssissä käytetään 90◦ kääntökulmaa, mi-
kä on esitetty kuvan 1 c-osassa. Nyt poikittaisten komponenttien suuruus (3) voidaan
mitata kelaelementeillä, jotka ovat asetettu kohtisuoraan B0 kentän akseliin nähden
(Haacke et al. 1999).
M⊥ = M0
(
1− e−TRT1
)
e−
TE
T2 (3)
Magneettikuvan intensiteetti on siis riippuvainen yhtälön (3) mukaisesti kuvattavaan
kohteeseen tuotetusta nettomagnetisaatiosta M0 ja kohteelle ominaisista relaksaatio-
tekijöistä e−
TR
T1 ja e−
TE
T2 , jotka kuvaavat spinien palautumista lämpötasapainoon ja
niiden keskinäisiä vuorovaikutuksia. Kliinisen magneettikuvan intensiteetti riippuu
myös kudoksessa tapahtuvasta diﬀuusiosta, mitä käsitellään laajemmin seuraavissa
luvuissa.
Spinien relaksaatio alkaa välittömästi, kun RF-pulssi päättyy ja muodostuu niin
sanottu FID-signaali (engl. Free Induction Decay). Tätä ei kuitenkaan yleensä käy-
tetä kuvanmuodostuksessa vaan kuva muodostetaan gradienttikenttien ja RF-pulssien
avulla alkuperäisen signaalin hallituista kaiuista. Esimerkiksi, jos spinkaiku-sekvenssissä
halutaan ajan TE (engl. Echo Time) kuluttua rekisteröidä signaali, niin 90◦ RF-
pulssin jälkeen (kuva 1 d) odotetaan aika TE
2
ja käynnistetään uusi 180◦ RF-pulssi
(kuva 1 e), joka on ortogonaalinen ensimmäisen RF-pulssin ja päämagneettikentän
akselin suhteen. Nyt T2-relaksaatio toimii spinejä kohdentavana ilmiönä ja ajan TE
90◦ RF-pulssin jälkeen spinit ovat kohdentuneet alkuperäiseen suuntaansa ja kaiku
voidaan rekisteröidä (kuva 1 f). Kuvauksen jatkamiseksi uusi kaiku voidaan luoda
2.1 Magneettikuvantaminen lyhyesti 6
toistamalla RF-pulssit. Tätä ei kuitenkaan kannata tehdä heti ensimmäisen signaalin
rekisteröimisen jälkeen, koska spinien pitkittäinen relaksoituminen takaisin lämpöta-
sapainoon on kesken. Nopeasti toistettu 90◦ RF-pulssi kääntäisi osittain relaksoituneet
spinit xy-tason z -akselin negatiiviselle puolelle eikä uutta kaikua saataisi muodostet-
tua. Odottamalla riittävän pitkän TR-ajan (engl. Repeat Time) voidaan varmistaa,
että riittävän suuri osa spineistä on relaksoitunut takaisin lämpötasapainoon.
Relaksaatio koostuu kahdesta erillisestä fysikaalisesta ilmiöstä, joita kutsutaan
pitkittäiseksi ja poikittaiseksi relaksaatioksi. Pitkittäisellä relaksaatiolla tarkoitetaan
prosessia, missä spinit palaavat ulkoisen magneettikentän B0 suuntaan eli lämpötasa-
painoon ja RF-pulssissa saatu energia emittoidaan vastaavana RF-signaalina. T1-aika
on määritelty aikana, mikä on kulunut RF-pulssin päättymisestä siihen hetkeen, et-
tä magnetisaation Mz-komponentti on saavuttanut 63 % lämpötasapainossa olevasta
arvostaan B0 kentässä. Ilmiö on materiaalikohtainen, ja siksi esimerkiksi eri kudok-
silla on eri T1-ajat. Poikittaisella relaksaatiolla (kuva 1 d) tarkoitetaan satunnais-
ta prosessia, missä lähekkäin olevien vety-ytimien magneettikentät vuorovaikuttavat
keskenään ja muuttavat toistensa prekessiotaajuuksia hieman. Ilman RF-pulssin luo-
maa ulkoista magneettikenttää B1 ylläpitämässä järjestystä poikittaisen relaksaation
vaikutus on kasautuva ja spinien epäjärjestys kasvaa nopeasti. T2-aika on määritelty
aikana, joka on kulunut RF-pulssin päättymisestä siihen hetkeen, että magnetisaation
poikittaiset komponentit M⊥ ovat pienentyneet 63 % alkuperäisestä arvostaan. T1-
ajat ovat huomattavasti pidempiä kuin T2-ajat. Gradienttikaikusekvensseissä, missä
yhdellä RF-pulssilla viritetyistä spineistä muodostetaan useampia kaikuja gradientti-
kenttien avulla, on oleellista korvata T2-aika T2*-ajalla, joka huomioi magneettikent-
tien epätasaisuudesta johtuvan spin-spin relaksaation nopeutumisen.
Spinien tuottaman nettomagnetisaation aikakehitystä voidaan tarkemmin käsitellä
Blochin yhtälön (4) avulla (Haacke et al. 1999).
dM
dt
= γM×B− 1
T2
(Mxi+Myj)− 1
T1
(
Mz −M0z
)
k, (4)
Blochin yhtälön oikean puolen ensimmäinen termi kertoo nettomagnetisaation M ja
kaikkien ulkoisten mangeettikenttien, esimerkiksi B0 ja B1 kenttien, välisen vuorovai-
kutuksen. Seuraava termi oikealla viittaa poikittaiseen, spin-spin relaksaatioon ja ni-
mittäjässä käytetty T2-aika voidaan tarvittaessa korvata T2*-ajalla. Viimeinen termi
viittaa spinien pitkittäiseen relaksaatioon kohti lämpötasapainoa.
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a) b)
c) d)
e) f)
Kuva 1: Spinien suuntajakauman visualisointi spinkaiku-sekvenssin aikana. a) Ilman
ulkoista magneettikenttää spinit ovat täysin satunnaisesti suuntautuneet. b) Kap-
pale viedään ulkoiseen magneettikenttään B0, jolloin spinjakauma biasoituu kentän
suuntaiseksi. c) 90◦:een x -akselin suuntaisella RF-pulssilla systeemiin tuotu energia
kääntää osan nettomagnetisaatiosta y-akselille. d) T2-relaksaatio aiheuttaa poikit-
taissuuntaisten spinien hajaantumisen. e) Uudella, y-akselin suuntaisella RF-pulssilla
relaksoituvat spinit kierretään 180◦ y-akselin ympäri. f) Spinit hajaantuvat edelleen
samansuuntaisesti kuin kuvassa d, eli spinit alkavat kohdentua takaisin y-akselin suun-
taisiksi ja palataan kuvaan c. Kuvan aikaskaala on pieni, joten z -akselin suuntaista
pitkittäistä relaksaatiota ja paluuta lämpötasapainoon (kuva b) ei havaita.
2.2 Diﬀuusio
Diﬀuusiokuvantamisessa diﬀuusiolla tarkoitetaan lämpöliikkeestä aiheutuvaa vesimo-
lekyylien Brownin satunnaisliikettä enimmäkseen vedestä koostuvassa kudoksessa (Le Bi-
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han et al. 1986, 1988, Thomsen et al. 1987, Turner et al. 1990). Kliinisesti käytettyjen
magneettikuvausmenetelmien resoluutio aiheuttaa osittaistilavuusartefaktoja, missä
saman kuva-alkion sisällä on useita eri kudoksia ja siten eri suuruisia diﬀuusiovakio-
ta. Menetelmät eivät myöskään kykene erottamaan satunnaisliikettä muista vesimo-
lekyylien liikkeen aiheuttajista. Solukalvojen läpi tapahtuvan aktiivikuljetuksen sekä
passiivisen diﬀuusion ja paine-erojen aiheuttamien sekä muiden virtausten takia dif-
fuusiovakio D täytyy käytännössä korvata näennäisellä diﬀuusiovakiolla ADC (engl.
Apparent Diﬀusion Coeﬃcient) makroskooppisen kappaleen diﬀuntoitumista kuvaa-
vassa yhtälössä (Einstein 1956) (5).
〈
r2
〉
= 6Dt (5)
Einsteinin yhtälön (5) vasen puoli on makroskooppisen hiukkasen neliöllinen keski-
poikkeama alkupisteestä ja t on diﬀuusioaika. Lisäksi on huomioitava, että diﬀuusiova-
kio D riippuu todellisuudessa systeemin lämpötilasta, diﬀuntoituvan hiukkasen mas-
sasta sekä väliaineen viskositeetista. Ruumiinlämpöisessä vedessä tapahtuvaa vapaata
diﬀuusiota vastaava diﬀuusiovakio D ≈ 3 ·10−9m2
s
, jolloin noin 32 % vesimolekyyleistä
on liikkunut 17 µm matkan 50 ms diﬀuusioaikana (Mukherjee et al. 2008a, Le Bihan
et al. 2006).
Matemaattisesti normaalijakaumaa noudattavaa diﬀuusiota kolmessa ulottuvuu-
dessa voidaan kuvata 3× 3 matriisiesityksen eli diﬀuusiotensorin avulla.
D =
 Dxx Dxy DxzDyx Dyy Dyz
Dzx Dzy Dzz
 (6)
Tensorin diagonaalielementit kuvaavat karteesisen koordinaatiston pääakselien x, y ja
z suunnissa tapahtuvaa diﬀuusiota ja ei-diagonaaliset elementit akselilta toiselle ta-
pahtuvaa diﬀuusiota. Kuvassa 2 on esitetty kolme eri tilannetta, joiden avulla voidaan
mallintaa veden diﬀuusiota ihmisen eri elimissä. Esimerkiksi kuvan a-osa vastaa ve-
simolekyylin liikettä aivo-selkäydinnesteessä, b-osa solun sisällä tapahtuvaa diﬀuntoi-
tumista ja c-osa valkeassa aivoaineessa hermoratojen välissä tapahtuvaa, suunnaltaan
hyvin rajoittunutta diﬀuusiota. Hermoradat ovat usein eri suuntaisia kuin käytetyt
diﬀuusiogradientit, jolloin systeemia ei voida esittää pelkästään tensorin diagonaa-
likomponenttien avulla vaan tarvitaan kaikki tensorin yhdeksän alkiota (Mori and
Barker 1999). Edelleen on pidettävä mielessä kudoksessa tapahtuvat muut prosessit
eli todellisuudessa kaikki diﬀuusiovakiot D on korvattava näennäisillä vastineillaan.
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 D 0 00 D 0
0 0 D
  Def 0 00 Def 0
0 0 Def
  Dxx Dxy DxzDyx Dyy Dyz
Dzx Dzy Dzz

a) b) c)
Kuva 2: Kymmenen vesimolekyylin simuloitu satunnainen lämpöliike a) vapaasti b)
isotrooppisesti rajoitetusti c) anisotrooppisesti rajoitetusti sekä tilanteita kuvaavat
diﬀuusiotensorit. Täysin vapaa diﬀuusio on myös isotrooppinen, mutta sen diﬀuusiova-
kio D on suurempi, kuin rajoitetun isotrooppisen tilanteen efektiivinen diﬀuusiovakio
Def . Isotrooppiden diﬀuusio on rotaatioinvariantti, joten se voidaan esittää käyttäen
vain tensorin diagnaalialkioita. Anisotrooppisen tilanteen mallintamiseen tarvitaan
myös ei-diagonaalisia komponentteja, joilla kuvataan diﬀuntoitumista pääakseleiden
välillä.
2.3 Diﬀuusiopainotettu kuvantaminen
Spinkaiku-sekvenssin tuottamaa intensiteettiä kuvaavaa yhtälöä (3) voidaan tarkentaa
kertomalla sen oikea puoli diﬀuusiokertoimella ja saadaan yhtälö
M⊥ = M0
(
1− e−TRT1
)
e−
TE
T2 e−bD, (7)
missä D on diﬀuusiovakio ja b-arvolla määritetään, kuinka voimakkaasti diﬀuusiota
halutaan lopullisessa kuvassa painottaa. Arvo riippuu kohteen eli vety-ytimen gyro-
magneettiseta vakiosta γ, gradienttikentän G amplitudista, gradienttikentän kestosta
δ sekä epävaiheistavan ja vaiheistavan kentän välisestä ajasta ∆ yhtälön (8) mukai-
sesti.
b = γ2G2δ2
(
∆− δ
3
)
(8)
Näin ollen MK-laitteella on mahdollista mitata molekylaarinen diﬀuusio ottamalla
kaksi kuvaa samoilla TR- ja TE -ajoilla, mutta käyttäen eri b-arvoa eli diﬀuusiopaino-
tusta. Käytännössä kaikkien kuvattavien kudosten T1-ajat ovat niin pitkiä, ettei pit-
kittäistä relaksaatiota tarvitse huomioida. Yhden diﬀuusiokuvan muodostamiseen siis
teoriassa riittää esimerkiksi kaksi yhtälön (7) mukaisesti otettua T2-painotettua ku-
vaa, joista toinen mitataan b-arvolla nolla ja toinen nollaa suuremalla arvolla. Laske-
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malla kuvien suhteen luonnollinen logaritmi saadaan vokseli- eli kuva-alkiokohtainen
näennäinen diﬀuusiovakio ADC ratkaistua. Toisaalta kudoksen patologisesti pidenty-
nyt T2-aika voi aiheuttaa voimakkaan signaalin näin määritettyyn diﬀuusiopainotet-
tuun kuvaan, vaikka ADC ei olisikaan pienentynyt.
Molekyylien liike diﬀuusiogradienttien suunnassa havaitaan siis signaalikatona,
jonka suuruutta voidaan arvioida eksponentiaalisena vaimenemisena yhtälöllä
Si = S0 · e−b·ADCi , (9)
missä Si on i -suuntaisia diﬀuusiogradientteja käyttäen mitattu signaali, S0 on signaa-
lin intensiteetti mitattuna samasta kohtaa ilman diﬀuusiogradientteja (3), ADCi on
gradienttin suuntaisen näennäisen diﬀuusion voimakkuus ja b-arvo on yhtälössä (8)
esitetty diﬀuusiopainotustekijä.
Sekvenssin sensitiivisyyttä vesimolekyylien liikkeelle voidaan siis lisätä kasvatta-
malla b-arvoa. Yhtälöstä (8) nähdään, että tähän on käytännössä kaksi vaihtoehtoa:
kasvattaa diﬀuusiogradientin amplitudia G tai sen kestoa δ. Kliinisesti yleisimmin käy-
tetty diﬀuusiopainotus aivojen kuvantamisessa on 1000 s
m−9 , joskin lapsilla käytetään
matalempaa b-arvoa aivojen suuremman nestepitoisuuden vuoksi. Aivojen tieteellises-
sä tutkimuksessa voidaan diﬀuusiopainotusta varioida huomattavasti suurempiinkiin
arvoihin, jotka mahdollistavat uusia analysointimahdollisuuksia.(Faro et al. 2012)
Vesimolekyylien liike voidaan rekisteröidä käytännössä kaikkien kuvaussekvenssien
avulla lisäämällä niihin kaksi gradienttikenttää (Le Bihan et al. 2006). Yksinkertaisin
esimerkki on Stejskalin ja Tannerin SE-sekvenssi (Stejskal and Tanner 1965), jon-
ka toiminta on esitetty kuvassa 3. Käytännössä kyseessä on tavallinen T2-painotettu
spinkaiku-sekvenssi, jonka 180◦ RF-pulssin molemmin puolin on asetettu samansuun-
taiset diﬀuusiogradienttikentät. Ensimmäinen kenttä aiheuttaa spineihin tunnetun
epävaiheistuksen, joka palautetaan toisen gradientin avulla. Kohdentava vaiheistus
epäonnistuu, jos molekyyli on liikkunut pois kuvausalueelta ja havaitaan signaalikato.
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Kuva 3: Stejskal Tanner SE-sekvenssi. Ensimmäisen RF-pulssin jälkeen havaitaan va-
paasta prekessiosta johtuva FID-signaali ajan hetkellä t0. Ennen fokusoivaa 180
◦ RF-
pulssia kytketään ensimmäinen, ajan δ kestävä, diﬀuusiogradientti päälle, mikä leimaa
tutkittavat vesimolekyylit aiheuttamalla niille tunnetun epävaiheistuksen. Fokusoiva
pulssi ajoitetaan halutun kaikuajan TE puoliväliin ja sen jälkeen kytketty toinen dif-
fuusiogradientti kohdistaa kaikkien kuvausalueella pysyneiden vesimolekyylien vaiheet
takaisin. Diﬀuusiogradienttien välistä aikaeroa merkitään ∆:lla.
Kudoksen näennäinen diﬀuusiovakio ADCi voidaan siis ratkaista luonnollisen lo-
garitmin avulla yhtälöstä (9) mittaamalla vähintään yksi ei-diﬀuusiopainotettu sig-
naali S0 ja yksi suunnassa i diﬀuusiopainotettu signaali Si. Kun signaalin määritys
tehdään jokaiselle vokselille erikseen, saadaan koko kuvausalueesta laskettua suun-
takohtainen ADC-kartta. Diﬀuusiopainotus tuottaa kuitenkin hyvin heikon signaa-
lin ja vain yhdessä suunnassa kuvattu diﬀuusiopainotus voi kudoksen anisotropiasta
johtuen tuottaa erikoisia tuloksia. Kliinisessä diﬀuusiokuvantamisessa onkin yleisesti
käytössä kolmen ortogonaalisen diﬀuusiosuunnan kuvaaminen, jolloin lopullinen dif-
fuusiopainotettu kuva ja sen ADC-kartta, saadaan niiden keskiarvosta yhtälön (10)
mukaisesti.
SDWI = S0 · exp
(
−b · ADC1 + ADC2 + ADC3
3
)
(10)
Näin lasketut diﬀuusiokuvat ja ADC-kartat ovat signaalikohinasuhteeltaan suurempia
verrattuna vain yhdessä suunnassa kuvattuihin vastineisiinsa. Toisaalta ortogonaaliset
kuvaussuunnat tekevät lopputuloksesta rotaatioinvariantin eli kaikki tieto vesimole-
kyylien diﬀuntoitumissuunnista katoaa keskiarvoistuksessa.
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2.4 Kliininen soveltaminen ja artefaktat
Magneettikuva kerätään mittaamalla lukuisten vokseleiden signaaleja, joiden sijain-
nit valitaan eri suuntaisilla gradienttikentillä. Yksinkertaisena esimerkkinä toimii ak-
siaalisen leikkeen kuvaaminen. Signaalit kerätään ajan funktiona kaksiulotteiseen k -
avaruuteen, jonka koordinaatistoakselit ovat taajuuskoodaus- ja vaihekoodaussuun-
nat. Kuvassa 4 esitetyt kaaviot kuvaavat k -avaruuden täyttämistä kahdella eri me-
netelmällä. Lopullinen kuva saadaan leikettä vastaavan k -avaruuden 2-ulotteisesta
Fourier-muunnoksesta.
Leikevalinta tehdään päämagneettikentän B0 eli z -suuntaisella gradienttikentällä
aiheuttamalla vety-ytimien Larmor-taajuuteen pieni poikkeama. Vastaavasti x - ja-
suunnissa käytetään vaihe- ja taajuuskoodausgradientteja, joilla leikettä vastaava k -
avaruuden alue kartoitetaan. Yhdestä kaiusta voidaan mitata vain yksi k -avaruuden
vaihekoodaussuuntainen viiva Stejskal Tannerin SE-sekvenssillä, joten sen käyttämi-
nen koko aivojen DW-kuvan keräämiseen olisi todella hidas. Lisäksi pitkittyneen ku-
vausajan vuoksi pieni molekylaarinen diﬀuusio häviäisi kokonaan potilaan muiden
liikkeiden alle. Käytännön sovellukset siis edellyttävät huomattavasti nopeampia ku-
vausmenetelmiä, jolloin pienienkin potilaan liikkeiden aiheuttamat artefaktat saadaan
minimoitua (McRobbie et al. 2007).
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a) b)
Kuva 4: Kaaviokuva k -avaruuden keräämisestä a) SE-sekvenssillä, missä jokainen k -
avaruuden vaakaviiva kerätään aina uudesta kaiusta ja b) EPI-sekvenssillä, joka kerää
koko k -avaruuden yhdestä kaiusta aloittaen vasemmalta alhaalta ja päätyen oikealle
ylös. Keräämisessä voidaan hyödyntää tietoa k -avaruuden peilisymmetriasta keskipis-
teensä yli, jolloin vain osa taajuuskoodausakselin alapuolelta tarvitsee kerätä ja loput
voidaan täyttää laskennallisesti. Taajuuskoodaussuuntainen aikaskaala on suuntaa an-
tava ja vaihekoodaussuuntainen aikaskaala SE-sekvenssillä on huomattavasti suurempi
kuin EPI-sekvenssillä.
Yleisin käytössä oleva ja tässäkin työssä käytetty diﬀuusiopainotettu kuvausme-
netelmä on spinkaiku-sekvenssiin pohjautuva SS-EPI (engl. Single-Shot Echo Planar
Imaging). Se mahdollistaa koko valitun leikkeen mittaamisen yhdestä spinkaiusta, jol-
loin esimerkiksi koko pään DWI voidaan suorittaa alle kahdessa minuutissa. Lisäksi
menetelmän kuvausaikaan suhteutettuna korkea SNR mahdollistaa suurien b-arvojen
käyttämisen tutkimuksissa (Mukherjee et al. 2008b) ilman liian suurta signaalikatoa.
Käytännössä spinkaiku-SS-EPI alkaa kuin kuvassa 3 esitetty Stjeskal Tanner SE-
sekvenssi, mutta kaiun luku vaiheessa käytetään useita gradienttikenttiä, joiden avulla
kerätään leikettä vastaava k -avaruus. Sekvenssin alussa käytetään gradienttikenttiä,
joilla leikevalinnan lisäksi mahdollistetaan k -avaruuden keräyksen aloittaminen koor-
dinaatiston ylä- tai alareunasta (kuva 4 b) keskiviivan sijaan. Aloituspisteen siirto ja
keräysvaiheessa nopeasti vaihtelevat gradienttikentät keräävät k -avaruuden taajuus-
koodausviivat edestakaisessa järjestyksessä yhdestä spinkaiusta. SE-sekvenssistä poi-
keten, SS-EPI-sekvensissä tulee huomioida T2*-relaksaatio gradienttikenttien käyttä-
misen takia (Faro et al. 2012).
Kuvausmenetelmän optimoinnin lisäksi voidaan hyödyntää k -avaruuden peilisym-
metriaa keskipisteensä yli eli puoli Fourier-menetelmää (engl. half-Fourier). Teoriassa
riittää siis, että k -avaruudesta kerätään vain keskikohdasta ylös- tai alaspäin kaik-
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ki taajuuskoodausviivat eli puolet vaihekoodaussuunnasta jätettäisiin mittaamatta
ja puuttuva osa täydennettäisiin laskennallisesti. Käytännössä mittausepätarkkuuden
takia täytyy kuitenkin kerätä jonkin verran yli puolet koko k -avaruudesta, jotta re-
konstruoitavan kuvan vaihekoodaussuuntaisia virheitä voidaan välttää. Tässä työssä
käytetyn laitteen valmistaja käyttää menetelmästä nimeä Halfscan. (McRobbie et al.
2007)
Lyhyt kuvausaika sekä potilaan liikkeistä johtuvien artefaktojen minimoiminen
EPI-sekvenssin avulla tuottaa kuitenkin uusia virhelähteitä erityisesti diﬀuusiokuvan-
tamisessa (Faro et al. 2012). Voimakkaat diﬀuusiogradientit sekä nopeasti vaihtuvat
EPI-gradientit ovat laiteteknisesti haastavia. Käytännössä gradientilla on äärellinen
ylös- ja alasajoaika eli se ei saavuta välittömästi maksimiamplitudiaan. Lisäksi no-
peasti muuttuva magneettikenttä indusoi virtoja niin potilaaseen kuin magneetti-
kuvauslaitteeseen. Potilaaseen indusoituvat virrat saattavat johtaa ääreishermoston
stimulaatioihin, joten vaikka laitetekniikka mahdollistaisi tehokkaampien gradient-
tien käyttöönoton, potilasturvallisuuden takia niitä ei voida aina hyödyntää. Mag-
neettikuvauslaitteen johtaviin osiin kuten keloihin ja jäähdytyselementteihin indusoi-
tuvia pyörrevirtoja on pyritty minimoimaan laiteteknisesti passiivisilla (esimerkiksi
Faradayn häkki) ja aktiivisilla (esimerkiksi RF-pulssin muoto) suojauksilla, mutta
täydellisesti tässä ei ole onnistuttu. Indusoituneet pyörrevirrat aiheuttavat edelleen
uusia magneettikenttiä, jotka voivat olla suuruudeltaan alkuperäisten gradienttikent-
tien luokkaa.
Voimakkaat gradienttikentät sekä niiden edelleen aiheuttamat pyörrevirrat lisäävät
päämagneettikenttään epähomogeenisuutta ja nopeuttavat spinien T2*-relaksaatiota.
Tästä johtuen EPI-sekvenssin resoluutio on usein huonompi kuin SE-sekvenssin. Gra-
dienttikenttien avulla luotu kaikujono voi olla 100 millisekuntia pitkä, jolloin kaikki
luodut kaiut eivät fokusoidu täydellisesti T2*-relaksaatioin vaikutuksesta. Tätä PSF-
artefaktaa (engl. Point Spread Function) voidaan pienentää lisäämällä päämagneet-
tikentän homogeenisuutta kuvausalueella ja lyhentämällä kaikujonon kestoa. Useat
magneettikuvauslaitteet tasoittavat päämagneettikenttäänsä ennen uuden sekvens-
sin aloittamista (engl. Shimming) perustuen valittuun kuva-alueeseen (engl. Field-of-
View, FOV ) tai käyttäjän itse määrittämään alueeseen esimerkiksi Shimbox -työkalun
avulla. Ennen kuvausta tehtävä aktiivinen tasoitus toteutetaan usein gradienttikelojen
avulla. Pitkäaikaisempi passiivinen tasoitus voidaan toteuttaa esimerkiksi magneetti-
kuvauslaitteeseen sijoitettujen ferromagneettisten metallikappaleiden avulla, joiden
magnetisaatio tuottaa päämagneettikenttää tasoittavia ja stabiloivia magneettikent-
tiä. (McRobbie et al. 2007)
EPI-sekvenssillä on myös huomattavan kapea kaistanleveys (engl. Band Width,
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BW ) vaihekoodaussuunnassa, joka aiheuttaa voimakkaita geometrisia vääristymiä.
Yhdistettynä kemialliseen siirtymään esimerkiksi rasvan ja veden rajapinnalla, tä-
mä voi aiheuttaa haitallisia artefaktoja kliinisessä käytössä. Monikanavakelojen mah-
dollistama rinnakkaiskuvantaminen on lyhentänyt huomattavasti tarvittavan kaikujo-
non pituutta ja siten mahdollistanut paremman spatiaalisen resoluution ja vähentä-
nyt geometristen vääristymien suuruutta myös DWI-tutkimuksissa. Monikanavakelal-
la kuvattaessa on huomioitava myös kelakokonaisuuden herkkyysproﬁili. Rinnakkais-
kuvantamisessa vastaanottavan monikanavakelan kaikki elementit voivat kerätä koko
k -avaruuden ja kasvattaa siten kuvan signaalikohinasuhdetta. Toinen vaihtoehto on
nopeuttaa kuvantamista ja lyhentää EPI-sekvenssin kaikujonoa siten, että jokainen
kelaelementti kerää harvemmin k -avaruutta ja näistä osista kasataan lopullinen kuva.
Työssä käytetyn laitevalmistajan rinnakkaiskuvantamismenetelmä SENSE (SENSiti-
vity Encoding) rekonstruoi ensin jokaisen kelaelementin mittaaman k -avaruuden ku-
vaksi ja sen jälkeen yhdistää ne. Usein käyttäjä voi valita, kuinka suurta rinnakkais-
kuvantamiskerrointa sekvenssissä hyödynnetään, koska k -avaruuden vain osittainen
keräys voi tuottaa kuva-avaruudessa yhdistettyihin kuviin voimakkaita artefaktoja
(McRobbie et al. 2007).
Pyörrevirrat aiheuttavat myös kolme muuta DW-kuvaukselle ominaista artefaktaa
(Le Bihan et al. 2006). Signaalilähde saattaa siirtyä ja levitä tai supistua vaihekoo-
daussuunnassa (engl. shift ja scale). Kuva-alue saattaa myös vinoutua, kun vaihe-
koodaussuunnan eri puolet kokevat eri suuntaisen lineaarisen siirtymän (engl. shear).
Pyörrevirrat yhdistettynä gradienttikelaan tuodun jänniteen itseindusoimaan mag-
neettikentään, joka pyrkii vastustamaan virran muutosta aiheuttavat haasteita käy-
tettävien RF-pulssien muodoille. Lisäksi EPI-menetelmällä kerätty k -avaruus on al-
tis Nyquistin haamuartefaktalle, mikä käytännössä aiheutuu tasan puolen kuva-alueen
pituisesta vaihemodulaatiosta. Koska k -avaruuden peräkkäiset rivit kerättiin eri suun-
tiin, artefakta näkyy tasan FOV/2 suuruisena signaalin siirtymänä vaihekoodaussuun-
nassa.
2.5 Diﬀuusiotensorikuvantaminen
Diﬀuusiopainotetun kuvantamisen teoriaa ei tarvitse rajoittaa vain kolmen ortogonaa-
lisen suunnan käyttämiseen. Kuvaamalla useampia diﬀuusiosuuntia saadaan tietoa dif-
fuusion voimakkuuden tai rajoittuneisuuden lisäksi sen suunnasta ja kuvauskohteen
hienorakenteesta. 50 ms aikana vesimolekyyli diﬀuntoituu keskimäärin 17 µm matkan,
jolloin diﬀuusion avulla voidaan tutkia huomattavasti kuvan resoluutiota pienempiä
rakenteita. Hyödyntämällä molekylaarisen diﬀuusion tensoriesitystä (6) ja huomioi-
malla, että gradienttikenttä ei osaa erottaa suuntaa i suunnasta −i, diﬀuusiotensori
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voidaan kirjoittaa seuraavasti (Koay et al. 2006).
D =
 Dxx Dxy DxzDxy Dyy Dyz
Dxz Dyz Dzz
 . (11)
Tensori on siis symmetrinen 3×3 matriisi, joka koostuu kuudesta eri komponentis-
ta. Lisäksi fysikaalinen ehto positiivisesta diﬀuusiosta edellyttää, että tensorin kaikki
ominaisarvot ovat nollaa suurempia eli tensori on myös positiivisesti deﬁniitti matriisi.
Tässä kappaleessa diﬀuusiovakiolla D tarkoitetaan poikkeuksellisesti anisotropiasta ja
fysiologisista virtauksista aiheutuvaa näennäistä diﬀuusiovakiota ADC.
Diﬀuusiotensori voidaan ratkaista kuten DWI:n tapauksessa ADC-arvot. Tunte-
mattomia tekijöitä nyt vain yhden sijasta kuusi, joten b0-kuvan lisäksi täytyy ottaa
ainakin kuusi diﬀuusiopainotettua b > 0-kuvaa. Käytännössä on huomattu, että eri
suunnissa otetut diﬀuusiokuvat tuottavat tarkemman diﬀuusiotensorin kuin samojen
suuntien useasti kuvaaminen. Yleinen menettely suuntien valinnassa onkin noudat-
taa Jones et al. (Jones et al. 1999) ehdottamaa suuntien valintatapaa, missä jokaista
diﬀuusiosuuntaa kuvaavan janan päätepisteet ovat sijoitettu yksikköpallon pinnalle.
Janan molempiin päihin asetetaan sähkövaraus ja janojen liikettä iteroidaan numeeri-
sesti, kunnes systeemin potentiaalienergia on minimoitu. Kyseessä on siis eräänlainen
Thomsonin ongelman (Thomson 1904) rajoitettu tapaus. Näin saavutetaan mahdol-
lisimman tasaisesti kolmessa ulottuvuudessa jakautuneet diﬀuusiosuunnat. Tensorin
ratkaisemiseksi yhtälöön (9) lisätään suunnissa i = 1...N käytettyjen gradienttikent-
tien suuntavektori g ja sen transpoosi gT seuraavasti (Koay et al. 2006)
Si
S0
= exp
(−b · gTi · D · gi) , missä (12)
gi =
[
gx, gy, gz
]
. (13)
Kirjoittamalla yhtälön (12) oikean puolen eksponenttitermi auki, yhtälö voidaan kir-
joittaa gradientin suunnittelumatriisin (engl. desing matrix )
X = −b
 1
g2x 1g
2
y 1g
2
z 21gx1gy 21gy1gz 21gx1gz
...
...
...
...
...
...
Ng
2
x Ng
2
y Ng
2
z 2NgxNgy 2NgyNgz 2NgxNgz
 , (14)
missä pystyakselilla on käytetyt gradienttisuunnat i = 1...N ja diﬀuusiotensorin (11)
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parametrivektorin
β =
[
Dxx, Dyy, Dzz, Dxy, Dyz, Dxz
]T
(15)
avulla seuraavasti
Si
S0
= exp
(
N∑
i=1
Xβ
)
. (16)
Luonnollinen logaritmi yhtälöstä (16) tuottaa lineaarisen yhtälöryhmän
Xβ = y, missä (17)
y =
[
ln
(
S1
S0
)
, · · · , ln
(
SN
S0
) ]T
. (18)
Ratkaisemalla lineaarisen yhtälöryhmän parametrivektori β, löydetään kaikki dif-
fuusiotensorin D tuntemattomat elementit. Käytännössä ratkaisua voidaan estimoida
lineaarisella pienimmän neliösumman menetelmällä (LPNS ) minimoimalla hintafunk-
tio
f (β) =
1
2
|y −Xβ|2. (19)
Suunnittelumatriisi X ei kuitenkaan välttämättä ole neliömatriisi, joten LPNS esti-
maattori βˆ täytyy määrittää käyttäen matriisin pseudoinversiota X+
βˆ =
[X TX ]−1X Ty = X+y. (20)
Lineaarinen estimointi ei kuitenkaan tuota tarkkaa tulosta, koska magneettiku-
van kohina noudattaaa Rician-jakaumaa, jolloin yhtälöstä (16) otettu luonnollinen
logaritmi aiheuttaa jakaumaan ei-lineaarisen muutoksen. Estimaatin laskeminen ei
kuitenkaan ole turhaa, koska sen tulosta voidaan hyödyntää ei-lineaarisen numeeri-
sen iteroinnin alkuarvauksena. Toisaalta lineaarisessa estimoinnissa ei myöskään huo-
mioitu diﬀuusiotensorin fysikaalista vaatimusta positiivisesta diﬀuusiosta eli tenso-
rin kaikkien ominaisarvojen on oltava ei-negatiivisia. Tämä ehto voidaan totetuttaa
esimerkiksi Cholesky-parametrisoinnin avulla, missä diﬀuusiotensori kirjoitetaan apu-
matriisin R avulla.
R =
 R1 R4 R60 R2 R5
0 0 R3
 (21)
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D = RTR =
 R
2
1 R1R4 R1R6
R1R4 R
2
2 +R
2
4 R4R6 +R2R5
R1R6 R4R6 +R2R5 R
2
3 +R
2
5 +R
2
6
 (22)
Diﬀuusiotensorin elementtien määrittämisessä käytettävä parametrivektori βR voi-
daan nyt kirjoittaa tensorin uudelleen määritettyjen elemenettien avulla ja sijoittaa
ei-lineaarisella iteraatiolla minimoitavaan hintafunktioon f (βR) parametrivektorin es-
timaatin βˆR ratkaisemiseksi.
βˆR = f (βR) =
1
2
N∑
i=1
[Si − S0 exp (XiβR)]2 (23)
Diﬀuusiotensorin ominaisarvojen λ1,2,3 (engl. eigenvalues) avulla on määritetty useita
diﬀuusiota kuvaavia suureita, joista kliinisessä käytössä suosituimpia ovat tällä hetkel-
lä FA (engl. Fractional Anisotropy) ja MD (engl. Mean Diﬀusivity) (Mukherjee et al.
2008a). FA-arvo (24) on määritelty siten, että sen arvo on nollan ja yhden välillä,
siten että yksi kuvaa suurinta mahdollista anisotropiaa ja nolla täydellistä isotropiaa.
FA =
1√
2
√
(λ1 − λ2)2 + (λ2 − λ3)2 + (λ3 − λ1)2√
λ21 + λ
2
2 + λ
2
3
(24)
MD-arvo (25) on määritetty tensorin kaikkien kolmen ominaisarvon keskiarvona.
MD =
λ1 + λ2 + λ3
3
(25)
Ominaisarvoja voi havainnollistaa esimerkiksi diﬀuusioellipsoidilla (Mukherjee et al.
2008a), jonka kolmen ortogonaalisen akselin pituudet määräytyvät ominaisarvojen
mukaan. Yleensä ominaisarvot ovat järjestetty suuruusjärjestykseen, jolloin λ1 kuvaa
ellipsoidin pituusakselia ja λ2,3 kuvaavat ellipsoidin leveyttä. Täysin isotrooppisessa
tilanteessa kaikki ominaisarvot ovat yhtäsuuria ja ellipsoidi redusoituu palloksi.
MD-arvoista laskettu kuva on siis kliinisen DW-kuvan kaltainen, ja kuvaa dif-
fuusion keskimääräistä voimakkuutta vokselissa. FA-arvo puolestaan kuvaa vokse-
likohtaista anisotropiaa. Eri suunnissa tapahtuvan diﬀuusion voimakkuuden kuvaa-
miseen on sovittu värikoodaus, missä punainen kuvaa vasen-oikea suuntaa, vihreä
anterior-posterior suuntaa ja sininen ylös-alas suuntaa (Pajevic et al. 1999). EPI-
sekvenssien heikon spatiaalisen resoluution vuoksi erilaiset DTI-johdannaiset arvot
kohdennetaan yleensä anatomisen T1- tai T2-painotetun kuvan päälle tulosten pai-
kantamisen helpottamiseksi. Tämä edellyttää vähintään diﬀuusiotensorikuvan skaa-
laamista ja todennäköisesti myös rotaatiota ja siirtämistä kolmessa ulottuvuudessa,
jotta anatomiset alueet saadaan kohdennettua oikein.
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Diﬀuusiotensorin sovelluksia voidaan viedä kuitenkin huomattavasti värikkäitä ku-
via pidemmälle. Useissa tutkimuksissa (Conturo et al. 1999, Basser et al. 2000, Pier-
paoli et al. 1996, Mori et al. 1999) on huomattu, että vesimolekyylien diﬀuntoituminen
hermoratojen suuntaisesti on suurempaa, kuin niitä vasten kohtisuorassa suunnassa.
Eli huonosta resoluutiostaan huolimatta DTI tarjoaa mahdollisuuden mihin muut ku-
vausmenetelmät eivät pysty. Sen avulla voidaan määrittää ei-invasiivisesti aivojen eri
alueiden kytkeytyneisyyksiä traktograﬁana tunnetulla menetelmällä.
Traktograﬁa jaetaan pääsääntöisesti kahteen osa-alueeseen. Deterministisessä trak-
tograﬁassa valitaan aivoista lähtöpiste, mistä siirrytään vokselin λ1-arvoa vastaavan
ominaisvektorin osoittamassa suunnassa seuraavaan vokseliin. Näin voidaan seurata,
minne päin tai mistä päin aivoja lähtöpisteen kautta kulkevat hermoradat menevät.
Menetelmä on kuitenkin altis kohinan aiheuttamille häiriöille. Jos ominaisarvojen λ2
ja λ1 välinen ero on hyvin pieni, kohina saattaa aiheuttaa deterministisen polun har-
hautumisen. Probabilistisessa traktograﬁassa alkupisteeseen sijoitetaan useita satun-
naiskulkijoita, joiden suunta määräytyy siten, että todennäköisin suunta on λ1 vastaa-
van ominaisvektorin suuntainen, mutta myös askeleet λ2 ja λ3 arvoja vastaavien vek-
toreiden suunnissa ovat mahdollisia. Satunnaiskulkijat liikkuvat tietyn askelmäärän,
kunnes ne saavuttavat aivokuoren tai muun ennalta asetetun raja-alueen. Pysäytyseh-
toina voidaan käyttää myös voimakkaasti muuttuvaa FA-arvoa tai suurimman omi-
naisvektorin suunnan voimakasta muuttumista. Hermoradan todennäköisintä reittiä
kuvaa siis polku, mitä pitkin suurin osa satunnaiskulkijoista käytti. Menetelmän etu-
na deterministiseen on se, että se ei poissulje haarautuvia hermoratoja vaan näyttää
ne mahdollisina vaihtoehtoina. Probabilistinen traktograﬁa mahdollistaa esimerkiksi
näköradan sivuhaaran Meyer'sin radan määrittämisen temporaalisesta aivolohkosta,
jolloin voidaan välttyä näköalan kaventumiselta epilepsiakirugisessa temporaalilohkon
resektiossa (Yogarajah et al. 2009). Deterministinen menetelmä ei tällaisia sivuhaaroja
yleensä löydä, koska pääradan suuntainen diﬀuusio on huomattavasti voimakkaampaa
risteyskohdissa.
Toisaalta diﬀuusiotensorikin on selkeästi rajoittunut menetelmä. Vokselia, missä
kaksi yhtä paksua, mutta eri suuntaista hermorataa risteää, ei voida mallintaa vain
yhdellä tensorilla. Vaikka hermoradat olisivat ortogonaaliset, tensorilla voitaisiin par-
haimmillaan kuvata diﬀuusiokiekkoa, jonka läpi molemmat radat kulkisivat. Tällai-
sen tilanteen kuvaaminen edellyttäisi vähintään kahden tensorin sovittamista. Myös
vokselissa kaartuvat, kääntyvät tai vielä useammat risteävät hermoradat tuottavat
lisäepävarmuutta sovituksiin. (Tuch 2004)
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3 Mittaukset ja menetelmät
Mittalaitteistoina käytettiin kliinisessä käytössä olevaa kolmen teslan magneettiku-
vauslaitetta Philipsin Achieva (Philips Medical Systems, Best, The Netherlands).
Achieva-laite käyttää diﬀuusiokuvantamisessa erillisiä gradienttikeloja, jotka mahdol-
listavat gradienttikenttien pienemmät ylös- ja alasajo ajat sekä suuremman amplitu-
din. Kuvauskohteena oli ACR-pääfantomi, joka koostuu erilaisista aksiaalisista raken-
teista, joita voidaan hyödyntää myös anatomisten kuvien ACR-laadunvalvontaohjel-
massa (ACR a,b). Fantomi on muodoltaan sylinteri, jonka halkaisija on 190 mm, pi-
tuus on 148 mm ja se on täytetty suola-vesi-liuoksella (10 mM NiCl2 ja 75 mM NaCl2).
DTI-laadunvalvonnan geometristen vääristymien arvioinnissa hyödynnettiin fantomin
muovista ristikkoa (kuva 5 a). Fantomissa olevaa aluetta, jossa ei ollut sisäistä raken-
netta (kuva 5 b) voitiin hyödyntää signaalikohinasuhteen määrittämiseen dynaamisten
sekvenssien erotuskuvista (NEMA 2008) sekä diﬀuusiotensorin estimoimisessa.
a) b)
Kuva 5: T1-painotetut kuvat ACR-fantomin a) ristikosta ja b) tasaisesta osasta. Ris-
tikkoleikkeen avulla voitiin arvioida kuvausparametrien vaikutusta geometrisiin vää-
ristymiin ja tasaisesta leikkeestä, missä ei ollut sisäistä rakennetta, voitiin laskea sig-
naalikohinasuhde sekä diﬀuusiotensorista johdetut FA- ja MD-arvot.
Kuvaus suoritettiin yhteensä 17 eri diﬀuusiosekvenssillä sekä yhdellä T1-sekvenssillä
käyttäen vastaanottavaa 8-kanavaista SENSE-pääkelaa. T1-sekvenssi pohjautui ACR-
laadunvalvontaohjeeseen. DTI-sekvenssit kuvattiin dynaamisina, jolloin lopullisten
kuvapakkojen määrä oli kaksinkertainen sekvenssien lukumäärään nähden. Ensim-
mäisten 11 sekvenssin tulosten pohjalta määritettiin, miten kuvausparametrit: TE,
Sense, Halfscan, Shimbox ja b-arvo vaikuttivat lopullisen kuvan laatuun. Alkuperäi-
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nen diﬀuusiosekvenssi on esitetty taulukossa 1. Varioidut sekvenssit rakennettiin tä-
män pohjalta valitsemalla yksi suluissa olevista arvoista kerrallaan.
Kuvanlaatuun positiivisesti vaikuttaneiden parametrien pohjalta tehtiin ehdotus
kuudesta optimoidusta DTI-sekvenssistä, joiden perusteella arvioitiin, mikä paramet-
rien yhdistelmä tuotti vertailussa parhaan tuloksen. Optimoidut sekvenssit ovat esitet-
ty taulukon 1 kolmannessa kolumnissa. Ensimmäiset 11 sekvenssiä kuvattiin käyttäen
Jones20-diffuusiosuuntia (Skare et al. 2000, Jones et al. 1999), tällä pyrittiin säästä-
mään kliinisen MRI-laitteen käyttöaikaa. Umpeutuneen tutkimuslisenssin vuoksi op-
timoidut DTI sekvenssit kuvattiin käyttäen laitevalmistajan 32 omaa diﬀuusiosuunta
valintaa.
T1 DTI Optimoitu DTI
TR (ms) 500 8000 8000
TE (ms) 20 60 ( / 55 / 70) 55 / 60
FOV (mm) 224×224 224×224 224×224
Leikepaksuus (mm) 5 2 2
Leikeväli (mm) 5 2 2
Leikkeiden lkm 11 40 40
Keräysmatriisi 112×112 112×112 112×112
Vaihekoodaus suunta AP AP AP
NSA 1 1 1
SENSE - 2,0 ( / 2,5 / 3,0 / 3,5) 2,0 / 2,5 / 3,0
b-arvo - 1000 (800) 1000
Rasvan siirtosuunta - AP AP
Halfscan - 0,695 ( / 0,712 / 0,746 / 0,780) 0,780
Shimbox - - ( / fantomi) fantomi
Taulukko 1: Tutkimuksessa käytetyt kuvaussekvenssit. Ensimmäisessä kolumnissa on
listattu sekvenssien kannalta oleelliset kuvausparametrit, joihin käyttäjä pystyi vai-
kuttamaan. Toisessa kolumnissa on geometristen vääristymien vertailussa käytetyn
T1-kuvan sekvenssi. Kolmannessa kolumnissa on esitetty alkuperäinen referenssise-
kvenssi sekä 10 variaatiota siitä suluissa. Neljännessä kolumnissa on esitetty kuusi
vaihtoehtoa optimoidulle DTI-sekvenssille. Parametrien vaikutus on selitetty tekstissä.
Sekvensseissä käytetiin kuva-alan intensiteettiarvoja tasoittavaa CLEAR-toimintoa.
Taulukossa 1 esitettyjen kuvausparametrien nimet valittiin laitevalmistajan käyt-
töliittymän käyttämien parametrien nimien mukaisesti. TR ja TE ovat teoriaosuudesta
tutut toisto- ja kaikuajat. FOV määritti kuva-alan leveyden ja korkeuden millimetrei-
nä. Leikeiden lukumäärä, väli ja paksuus määräsivät kuva-tilavuuden paksuuden mil-
limetreinä. Keräysmatriisi oli kuva-alan koko pikseleinä, eli käytetty resoluutio oli 2
mm. Vaihekoodaus suunta oli anterior-posterior. NSA (engl. Number of Signal Avera-
ges) parametrin avulla valittiin, kuinka monta kuvaa keskarvoistettiin lopullista otosta
varten. DTI-sekvensseissä SENSE-arvolla valittiin rinnakkaiskuvantamiskerroin ja b-
3 MITTAUKSET JA MENETELMÄT 22
arvolla käytetty diﬀuusiopainotus. Rasvansiirtosuunta vaikutti EPI-sekvenssille omi-
naisen kaistanleveysartefaktan suuntaan vaihekoodausakselilla. Halfscan-arvolla valit-
tiin, kuinka suuri osa k -avaruudesta kerättiin ja Shimbox -työkalulla käyttäjä pystyi
määrittämään MK-laitteen tasoittaman alueen päämagneettikentässä. Sekvensseissä,
joissa Shimbox -työkalua käytettiin tasoitettavaksi alueeksi valittiin suorakulmainen
särmiö, jonka tahkojen sijainnit määritettiin ACR-fantomin ulkoreunoja myötäillen.
Rinnakkaiskuvantamiskertoimen SENSE-arvolla määritettiin, kuinka tiheästi k -
avaruus kerättiin vaihekoodaussuunnassa. Esimerkiksi arvolla kaksi kuvan 4 b-osassa
alhaalta päin kolmannelta vaakaviivalta alkava keräys siirtyisi vertikaalisesti yhden
rivin yli suoraan riville viisi ja jatkaisi keräystä oikealta vasemmalle. Vastaavasti suu-
remmilla SENSE-arvoilla jätetään useampia rivejä keräämättä. DTI:ssä rinnakkais-
kuvantamiskertoimen kasvattamisen suurin tuoma etu on mitattavan kaikujonon ly-
hentyminen, jolloin vaihekoodaussuunnan kaistanleveyttä saadaan suuremmaksi, mi-
kä vähentää geometristen vääristymien voimakkuutta ja T2*-relaksaatiot eivät ehdi
aiheuttaa EPI-sekvenssille tyypillisiä artefaktoja. Rinnakkaiskuvantamisella voidaan
saavuttaa myös lyhyempi kuvausaika, jos TR-ajan sallitaan muuttua. TR-ajan muut-
tuminen voisi kuitenkin vaikuttaa kuvien laatuun (McRobbie et al. 2007), joten se-
kvenssien vertailun kannalta se oli helpompi vakioida.
Työn ensimmäisessä vaiheessa oli yhteensä kolme eri mittauskertaa. Ensimmäisel-
lä kerralla tehtiin mittaukset ilman toista dynaamista sekvenssiä 20 diﬀuusiosuunnal-
la. Näistä tuloksista oli hyötyä diﬀuusiotensorista johdettujen suureiden laskemisessa.
Toisella mittauskerralla mitattiin kaikki sekvenssit kahdella dynaamisella sekvenssil-
lä, mutta epähuomiossa kliinisessä käytössä oleva alkuperäinen sekvenssi kuvattiin
oletuksena olevilla 32 diﬀuusiosuunnalla. Alkuperäinen referenssisekvenssi käytiin ku-
vaamassa vielä uudelleen myöhemmin 20 diﬀuusiosuunnalla. Jokaisen mittauskerran
yhteydessä kuvattiin myös ACR-protokollan mukainen T1-kuvapakka. Työn toinen
vaihe eli optimoitujen sekvenssien kuvaus onnistui kerralla, joskin umpeutunut klii-
ninen tutkimuslisenssi pakotti diﬀuusiosuuntien lukumäärän 32. Tämän takia ensim-
mäisen ja toisen vaiheen tulokset eivät ole keskenään suoraan vertailukelpoisia.
3.0.1 DTI kuvanlaatuanalyysi
Wang et al. ovat ehdottaneet laadunvalvontaprotokolla diﬀuusiokuvantamiselle (Wang
et al. 2011), missä kuvanlaatua arvioidaan neljän testin avulla. Laadunvalvonta-artikkelin
ensimmäinen vaihe on signaalikohinasuhteen määrittäminen, toinen on EPI-artefaktan
aiheuttamien geometristen vääristymien voimakkuuden arviointi, kolmas on pyörre-
virtojen aiheuttaman lineaarisen siirtymän ja kuvan kaareutumisen voimakkuuden
arviointi ja neljäs diﬀuusiotensorista laskettujen FA- ja MD-arvojen määritys. Näiden
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lisäksi artikkelin työssä suoritettiin viisi toistomittausta, joiden perusteella menetel-
män todettiin olevan toistettavissa. Protokollassa ei ehdotettu tiettyä DTI-sekvenssiä
käytettäväksi, mutta fantomin asemoinnissa ja T1-painotetun kuvan mittaamisessa
noudatettiin ACR:n ohjeistusta (ACR).
Ehdotetussa laadunvalvontaprotokolla huomattiin kuitenkin olevan vielä joitakin
kehityskohteita. Seuraavan neljän kappaleen alussa käsitellään tarkemmin protokol-
lan (Wang et al. 2011) mukaiset mittaukset ja tulosten raportointi. Tämän jälkeen
esitetään mittauksiin mahdollisesti tehdyt muutokset ja niiden vaikutukset tulosten
raportoinnissa. Lisäksi kaikki kuvista tehdyt mittaukset automatisoitiin kirjoittamal-
la Matlab-ohjelma (The MathWorks Inc., Natick, MA), jolloin geometristen vääristy-
mien arvioinnissa voitiin huomioida useampia mittapisteitä kuva-alueesta sekä vähen-
tää mittaajasta aiheutuvaa epävarmuutta.
3.1 Signaalikohinasuhde
Artikkelissaan Wang et al. huomioivat, että rinnakkaiskuvaus ja monikanavakela ai-
heuttavat epätasaisen kohinajakauman kuva-alueelle. Lisäksi signaalialueen ja taus-
tan kohinajakaumat eroavat toisistaan, jolloin signaalikohinasuhde täytyi määrittää
fantomin alueelta erotuskuvien avulla (Reeder et al. 2005, Dietrich et al. 2008). Artik-
kelissa valittiin 20 mm halkaisijaltaan olevat mielenkiintoalueet, joista yksi asetettiin
fantomin keskipisteeseen ja loput, kellotaulumaisesti 45◦ välein 65 mm etäisyydelle
keskipisteestä. Kuvassa 6 on esitetty artikkelissa sekä tässä työssä käytetty mielen-
kiintoalueiden asettelu ACR-fantomin tasaisessa alueessa. ROI-kohtainen signaali mi-
tattiin b0-kuvan intensiteetin keskiarvona ja kohina korkean b-arvon kuvista lasketusta
erotuskuvasta.
Wang et al. käyttivät kuvausprotokollassaan Jonesin menetelmällä valittuja 30 dif-
fuusiosuuntaa (Skare et al. 2000). Keräämänsä diﬀuusiokuvat he jakoivat kahteen ryh-
mään. Kuvat summattiin yhteen kummassakin ryhmässä ja erotuskuva laskettiin näis-
tä kahdesta summakuvasta. Signaalikohinasuhde laskettiin signaalin ja keskihajonnan
suhteena ja korjattiin virheenkasautumislain mukaisesti kuvien määrästä riippuvalla
kertoimella 1√
30
(NEMA 2008) vastaamaan yhden kuvan kohinaa. Tuloksissaan he ra-
portoivat keskipisteen mielenkiintoalueen signaalikohinasuhteen sekä reuna-alueiden
SNR-arvojen mediaanin ja vaihteluvälin.
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a) b)
Kuva 6: Signaalikohinasuhteen mittaamisessa käytetyt mielenkiintoalueet. ACR-
fantomin keskipisteeseen ja 65 mm etäisyydelle siitä 45◦ välein asetettiin yhteensä
yhdeksän aluetta. Jokaisen alueen halkaisija oli 20 mm. a) Signaali mitattiin b0-kuvien
keskiarvoon asetetuista mielenkiintoalueista. b) Kohina mitattiin korkean b-arvon ku-
vista lasketusta erotuskuvasta.
Wang et al. eivät kuitenkaan ottaneet kantaa miten diﬀuusiokuvien jako tehtiin,
valittiinko suunnat satunnaisesti vai pyrittiinkö molempiin ryhmiin saamaan suunnat
mahdollisimman symmetrisesti? Tällä ei pitäisi olla ole merkitystä, jos voidaan olet-
taa, että kohinaproﬁili on sama kaikissa mitatuissa gradienttisuunnissa. Tällöin sum-
makuvat S1 ja S2 voitaisiin laskea eri diﬀuusiosuunnilla i = 1...n kerätyistä korkean
b-arvon kuvista K1...Kn seuraavasti.
S1 =
n/2∑
i=1
Ki ja S2 =
n∑
i=n
2
+1
Ki (26)
Eri diﬀuusiosuunnissa otettujen korkean b-arvon kuvien K1...Kn kohina-arvot voi-
taisiin määrittää mielenkiintoalueiden intensiteettiarvojen keskihajonnoista σ1...σn,
jotka olisivat käytetyn oletuksen mukaan identtisiä.
σ1 = σ2 = ... = σn = σ (27)
Kohinan määrittämiseen käytetty erotuskuva E saataisiin puolestaan summakuvien
S1 ja S2 erotuksena (28) ja sen epävarmuus σE saataisiin virheenkasautumislain avulla
(29) hyödyntäen edellä mainittua diﬀuusiokuvien kohinaproﬁilien relaatiota (27).
E = S1 − S2 (28)
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σE =
√√√√ n∑
i=1
(
∂E
∂Ki
σi
)2
=
√
nσ (29)
Rinnakkaiskuvantamisen tuottama kohinajakauma kuva-alueella ei ole tasainen ja
se saattaa varioida diﬀuusiogradienttien suuntien funktiona. Erityisesti korkeilla b-
arvoilla kuvien signaali on heikko, joten heterogeeninen kohinajakauma voi vaikuttaa
lopputulokseen. On myös mahdollista, että jokin MRI-laitteen gradienttikeloista on
vioittunut ja kohinaproﬁili voi siis olla erilainen eri diﬀuusiosuuntien välillä. Tällöin
yhtälö (27) ei päde ja erotuskuvan kohina-arvon laskeminen yhtälön (29) mukaan ei
ole sallittua.
Toinen lähestymistapa SNR-arvojen määrittämiseen on käyttää kahta dynaamista
sekvenssiä (NEMA 2008). Dynaamisella kuvantamisella tarkoitetaan, että sekvenssi
toistetaan heti ensimmäisen päätyttyä ilman MRI-laitteen päämagneettikentän ho-
mogeenisyyden tasoittamista ja kaikki asetukset palautetaan samaan tilaan, missä
ne olivat ennen ensimmäistä sekvenssiä. Tällöin teoriassa voidaan olettaa, että kohi-
najakaumat ovat identtiset kahdelle samassa suunnassa kuvatulle diﬀuusiokuvalle ja
niistä voidaan laskea erotuskuva. Asetettua vaatimusta identtisistä kuvausolosuhteis-
ta ei kuitenkaan aina voida käytännössä saavuttaa täydellisesti, johtuen esimerkiksi
kuvauselektroniikaan lämpenemisestä. Menetelmä on kuitenkin teoreettisesti perus-
tellumpi ja siksi valittiin tässä työssä käytettäväksi.
Olosuhteet oletetaan siis säilyviksi, kun käsitellään dynaamisilla sekvensseillä ku-
vattuja gradienttisuuntia. Näin ollen myös kohinaproﬁilit ovat identtiset. Diﬀuusio-
suunta kohtaiset erotuskuvat Ei voidaan laskea alkuperäisten korkean b-arvon kuvien
Sdyn1i ja S
dyn2
i intensiteettien erotuksena yhtälön (28) mukaisesti. Nyt myös yhtälöä
(29) voidaan käyttää erotuskuvan keskihajonnan laskemiseen eli kohinan määrittämi-
nen onnistuu. Lisäksi toista dynaamista sekvenssiä voidaan myös hyödyntää signaalin
tarkemmassa määrittämisessä, laskemalla signaali molempien dynaamisten sekvens-
sien b0-kuvien keskiarvona. Nyt diﬀuusiosuuntakohtainen signaalikohinasuhde voidaan
laskea yhtälöstä
SNRi =
K0√
2σ
, (30)
missäK0 on kahden dynaamisen sekvenssin b0-kuvien keskiarvo. Laskemalla näin mää-
ritetty SNR fantomin eri alueissa voitiin tutkia, vaikuttiko etäisyys kelaelementeistä
signaalikohinasuhteeseen tai poikkesiko SNR muutoin fantomin eri osissa. Tulosten
raportoinnissa noudatetaan Wang et al. mediaanin ja vaihteluvälin kirjaamismallia,
mutta laajentaen taulukkoesitys laatikko-jana-kuvaajaksi. Laatikko-jana-kuvaajan pe-
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rusteet ovat esitetty Liitteessä A.
3.2 EPI-vääristymät
Laadunvalvonta-artikkelissa (Wang et al. 2011) arvioitiin EPI-kuvantamisen aiheutta-
mia geometrisia vääristymiä valitsemalla 21 pistettä ACR-fantomin ristikkorakentees-
ta kuvan 7 mukaisesti. T1-painotetusta kuvasta kerättyjen pisteiden y-koordinaatteja
verrattiin vastaavien pisteiden y-koordinaatteihin b0-kuvassa. Molemmat kuvat inter-
poloitiin lineaarisesti suurempaan 512× 512 matriisikokoon, jolloin saavutettiin noin
0,5 mm tarkkuus pisteiden valinnassa. Näin voitiin verrata vaihekoodaussuunnassa
tapahtuneen vääristymän suuruutta. Tuloksista raportoitiin mediaanipoikkeama sekä
minimi- ja maksimipoikkeamat millimetreinä.
a) b)
Kuva 7: EPI-kuvantamisen aiheuttamien geometristen vääristymien suuruuden ar-
vioinnissa käytetyt pisteet a) T1-kuvassa b) b0-kuvassa Wangin et al . ehdottamista
kohdista. Rasvansiirtosuunta AP nähdään b0-kuvan kaareutumisena alaspäin.
Menetelmä on yksinkertainen, mutta vaatii käsityötä ja on siten riippuva mit-
tauksen tekijästä. Toisaalta menetelmä on myös helposti automatisoitavissa. EPI-
vääristymät aiheuttavat koordinaatiston siirtymistä ja kaarevuutta käytännössä vain
vaihekoodaussuunnassa (Wang et al. 2011). Ei ole siis tarvetta asettaa mittapisteitä
ristikon leikkauspisteisiin tai kulmiin, vaan mikä tahansa molemmista kuvista löytyvä
muoto tai piste käy vertailukohteeksi. Pisteiden määrittämiseksi kirjoitettiin Matlab-
ohjelma, joka hyödynsi ACR-fantomin ristikon tunnettuja ominaisuuksia: se koostuu
kymmenestä rivistä ja kolumnista, joiden signaalialueet ovat yhtä suuria.
Ensimmäinen vaihe oli pystysuorien signaalikatoalueiden eli ristikon pystysuorien
muoviosien x -koordinaattien määrittäminen. Sijainnit paikannettiin valitsemalla vii-
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dennen leikkeen ristikon leveimmästä osasta T1- ja b0-kuvista kuvissa 8 a ja b esitetyt
alueet. Alueet summattiin pystysuunnassa viivaproﬁileiksi (kuva 8 c), joiden lokaalien
minimien sijainnit vastasivat pystysuorien signaalikatoalueiden x -koordinaatteja.
Kuva 8: Pystysuuntaisten signaalikatoalueiden paikantaminen ACR-fantomin ristik-
korakenteesta. a) T1-kuvasta on summattu katkoviivojen välinen alue vertikaalisuun-
nassa viivaproﬁiliksi. b) b0-kuvasta on tehty vastaava summaus viivojen välillä. c) Nor-
mitetut viivaproﬁilit, T1 katkoviivalla ja b0 viivalla esitettyinä. Proﬁilien lokaaleista
minimikohdista paikannettiin ristikon pystysuorien osien sijainnit kuvissa.
Jokaisen lokaalin minimin välistä T1- ja b0-viivaproﬁileista valittiin viisi suurim-
man intensiteettiarvon saanutta pikseliä, poislukien fantomin reunat. Käytetyllä re-
soluutiolla tämä vastasi 10 mm levyistä aluetta. ACR-fantomissa on kymmenen ko-
lumnia (kuva 9) eli yhteensä valittiin kymmenen viiden pikselin levyistä aluetta mo-
lemmista kuvista. Alueet summattiin vaakasuunnassa y-akselin suuntaisiksi viivapro-
ﬁileiksi, jotka interpoloitiin lineaarisesti 0,1 mm pikselikokoon. Näin määritettyjen 10
viivaproﬁilin lokaalien minimien sijainneista saatiin määritettyä ristikon vaakasuun-
taisten signaalikatoalueiden y-koordinaatit jokaisessa fantomin kolumnissa.
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Kuva 9: Pystysuuntaisten signaalikatoalueiden paikantaminen ACR-fantomin viiden-
nestä leikkeestä T1-kuvassa. Ristikon kolumnit summattiin vaakasuunnassa viivasta
katkoviivaan, jolloin saatiin yhteensä 10 y-akselin suuntaista viivaproﬁilia.
Vaaka- ja pystysuuntaisista viivaproﬁileista kerättyihin xy-koordinaattipareihin
voitiin nyt sovittaa T1-kuvassa suorat ja b0-kuvassa paraabelit, siis yksi jokaista
ACR-fantomin vaakasuoraa signaalikatoaluetta kohden. Esimerkki määritetyistä koor-
dinaattipareista on esitetty kuvassa 10. Fantomin yläosassa ollut ilmakupla aiheutti
kahden keskimmäisen kolumnin ylimpien pisteiden määrittämiseen epätarkkuutta, jo-
ten näiden kolumnien pisteet hylättiin ennen polynomisovituksia. Pisteitä oli kuiten-
kin vähintään neljä jokaista sovittamista varten, joten ensimmäisen ja toisen asteen
polynomien sovittamisen tarkkuus ei heikentynyt pisteiden hylkäämisestä johtuen.
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a) b)
Kuva 10: Viivaproﬁileista määritetyt xy-koordinaattiparit piirrettynä ACR-fantomin
viidennen leikkeen päälle a) T1-kuvassa b) b0-kuvassa. ACR-fantomissa olleen ilma-
kuplan takia kahden keskimmäisen kolumnin käyttäminen minimien paikantamises-
sa ei onnistunut luotettavasti pystysuunnassa. Muiden kolumnien kohdalla vastaavaa
ongelmaa ei ollut.
Löydettyihin xy-koordinaattipareihin sovitettiin T1-kuvassa ensimmäisen asteen
polynomit Si (31) pienimmän neliösumman menetelmällä (PNS ) (kuva 11 a). Indek-
sit i vastaavat nyt ACR-fantomin vaakasuuntaisia viivoja ylhäältä alas, eikä niitä tule
sekoittaa korkean b-arvon diﬀuusiosuuntiin joita EPI-vääristymän arvioinnin yhtey-
dessä ei käytetty ollenkaan. Vastaavasti b0-kuvan pisteisiin sovitettiin toisen asteen
polynomit Pi (32) PNS menetelmällä (kuva 11 b).
Si = Aix+Bi (31)
Pi = Cix
2 +Dix+ Ei (32)
EPI-vääristymän aiheuttamaa kuvan kaareutumista kuvaa yhtälön (32) oikean puo-
len ensimmäinen termi Ci. Täysin vääristymättömällä kuvalla Ci = 0. T1-kuvaan
verrattuna tapahtunutta lineaarista siirtymää vaihekoodaussuunnassa, eli kuvien y-
akseleiden suunnassa, arvioitiin määrittämällä b0-kuvaan sovitetun paraabelin i hui-
pun xh-koordinaatti ja sijoittamalla se yhtälöön (33).
yi = Si (xh)− Pi (xh) (33)
Sovitettujen polynomien vakiotermien Bi ja Ei erotus ei kuvaa lineaarista siirtymää,
koska kuvan koordinaatisto oli valittu siten, että origo sijaitsi kuvan vasemmassa reu-
nassa eikä fantomin keskiakselilla. Kuvassa 12 näkyvä mittapisteiden sijainnin siirty-
minen x -akselin suunnassa johtui samasta koordinaatistovalinnasta, eli käytännössä
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paraabelin huippu ei välttämättä ollut fantomin pystysuuntaisella keskiakselilla.
a) b)
Kuva 11: a) T1-kuvaan sovitettiin ensimmäisen asteen polynomit jokaisen ACR-
fantomin vaakaviivan kohdalle. b) Vastaavasti b0-kuvaan sovitettiin toisen asteen po-
lynomit.
Kuva 12: EPI-vääristymän aiheuttaman vaihekoodaussuuntaisen siirtymän määritys-
pisteet. T1-kuvaan sovitetut suorat ovat piirretty b0-kuvan päälle katkoviivoilla ja
b0-kuvaan sovitetut paraabelit viivoilla. Jokaisen paraabelin huipun x -koordinaatin
kohdalta määritettiin viivakohtainen siirtymä eli y-suuntainen etäisyys katkoviivan
◦-pisteestä paraabelin +-pisteeseen.
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Wang et al. hyödynsivät ACR-fantomin ristikkoleikettä myös pyörrevirtojen aiheut-
taman lineaarisen siirtymän sekä signaalialueiden supistumisten tai laajenemisten ar-
vioinneissa. He valitsivat 16 viivaproﬁilia b0-kuvasta sekä keskiarvoistetuista korkean
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b-arvon kuvista kuvan 13 a-osan osoittamista kohdista. Keskiarvoistuksesta huolimat-
ta, korkean b-arvon kuvissa signaalikohinasuhde ei välttämättä ollut riittävä, jotta vii-
vaproﬁilin määrittäminen olisi onnistunut luotettavasti yhden pikselin leveydellä. Ar-
tikkelissa ongelma oli ratkaistu keskiarvoistamalla kolumnin keskeltä 9 mm leveydeltä
viivaproﬁileja. Ennen keskiarvoistamista jokainen viivaproﬁili oli sinc-interpoloitu 0,1
mm pikselikokoon (Wang et al. 2011).
Wang et al. valitsemat mittapisteet olivat loogisesti sijoitettu fantomin eri osiin,
painottaen reunoja, joissa on oletusarvoisesti suurimmat vääristymät. Toisaalta vii-
vaproﬁilien valinnassa voitiin hyödyntää uudelleen EPI-artefaktan arviointia varten
tässä työssä kirjoitettua Matlab-ohjelmaa. Kuvan 13 b-osassa on tehty käytännössä
edellistä kappaletta vastaava xy-pisteiden valinta kuin edellisessä kappaleessa. Ero-
na on, että viivaproﬁilit EPI-artefaktaa tutkittaessa määritettiin T1- ja b0-kuvista
ja pyörrevirta-artefaktaa tutkittaessa viivaproﬁilit määritettiin korkean b-arvon ja
b0-kuvista. Näin voitiin valita useita viivaproﬁileja, jolloin esimerkiksi rinnakkaisku-
vantamisartefaktan aliasoituminen fantomin keskelle ei vaikuta lopputulokseen yhtä
suurella painotuksella.
a) b)
Kuva 13: Pyörreivirtavääristymien arvioinneissa käytettyjen viivaproﬁilien sijainnit
a) Wang et al. artikkelin mukaisesti b) hyödyntäen 76 EPI-artefaktaa arvioitaessa
kerättyä pistettä. Fantomissa olleen ilmakuplan takia keskimmäiset kolumnit jätettiin
mittaamatta.
Wang et al. artikkelissaan olettivat, että jokainen diﬀuusiogradientti aiheuttaa
signaalikatoalueen minimin sijaintiin erilaisen muutoksen ja voi leventää aluetta vai-
hekoodaussuunnassa, johtuen signaalialueiden kokemista geometrisista vääristymis-
tä. He arvioivat, että diﬀuusiogradienttien keskimääräistä vaikutusta b0-kuvaan voisi
mallintaa Gaussisella jakaumalla. Tällöin korkean b-arvon kuvien keskiarvosta mää-
ritetty viivaproﬁili samasta fantomin kohdasta voidaan laskea yhtälöstä (34) eli b0-
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viivaproﬁilin konvoluutiosta sopivan Gaussisen kernelin kanssa.
Fb (y) = A ·

F0
(
y − y′
)
· exp
[
− (y′ − yb)2
2σ2
]
dy
′
(34)
Yhtälössä (34) kerroin A skaalaa konvoluution vastaamaan korkean b-arvon viivapro-
ﬁilia, F0 on b0-kuvasta kerätty viivaproﬁili, eksponenttitermi on Gaussinen kerneli,
missä yb on signaalikatoalueen minimin keskimääräinen siirtymä vaihekoodaussuun-
nassa ja σ on Gaussisen jakauman normaalihajonta eli kuvaa signaalikatoalueen le-
viämistä. Sovituksen tuloksena saatu Fb on korkean b-arvon viivaproﬁilin muodon
approksimaatio. Sovituksessa käytetyt parametrit A, yb ja σ laskettiin ei-lineaarisella
pienimmän neliösumman menetelmällä. Arvoista vain kaksi jälkimmäistä kuvasivat
pyörrevirta-artefaktan voimakkuutta, joten vain niiden mediaani ja vaihteluväli ra-
portoitiin Wang et al. artikkelissa.
Kirjoitetussa Matlab-ohjelmassa käytettiin konvoluutioiden laskemiseen jokaiselle
viivaproﬁilille Levenberg-Marquardt algoritmia (Marquardt 1963), jolloin huomattiin,
että yhtälöön (34) täytyi lisätä oikealle puolelle vakiotermi +B, millä korjattiin nol-
latasoero b = 0 ja korkean b-arvon kuvien välillä. Gaussisen konvoluution laskenta-
algoritmi aloitti määrittämällä ensimmäisen interpoloidun viivaproﬁilin b0-kuvasta.
Alkuarvaukset varioitavilla parametreille olivat A = 0, 1, B = 0, 1, yb-arvoksi valittiin
viivaproﬁilin minimin sijainti b0-kuvassa ja σ = 0, 1. Alkuarvaukseen perustuva Gaus-
sinen kerneli laskettiin ja b0-kuvan viivaproﬁili konvoloitiin sen kanssa. Saatua sovitus-
ta verrattiin korkean b-arvon kuvan viivaproﬁiliin kuvassa 14 esitettyjen pystysuorien
harmaiden katkoviivojen välisellä alueella, eli ±2 mm alueella b0-kuvan viivaproﬁi-
lin minimin molemmin puolin. Sovitusta jatkettiin, kunnes algoritmin toleranssirajat
10−17 saavutettiin tai 500 evaluaatioon asti.
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Kuva 14: Gaussisen kernelin määrittäminen yhdestä b0-kuvan ja yhdestä korkean b-
arvon kuvan viivaproﬁileista. Koordinaatisto on valittu siten, että b0-kuvan viivapro-
ﬁilin minimi sijaitsee x -akselin nollakohdassa. Kuvan y-akselin skaala vastaa koko
b0-kuvan koko fantomin matkalta yksikköön normitettua skaalaa. Gaussisen kerne-
lin sekä b0-kuvan viivaproﬁilin eroavaisuutta korkean b-arvon viivaproﬁiliin arvioitiin
harmaiden pystyviivojen välisellä ±2 mm alueella.
3.4 FA- ja MD-mittaukset
Viimeisenä laadunvalvontakriteerinä Wang et al. määrittivät ACR-fantomin tasaises-
ta alueesta diﬀuusiotensorin avulla lasketut FA- ja MD-arvot (Wang et al. 2011).
Leikkeessä ei ole sisäistä rakennetta, joten teoriassa FA-arvon tulisi olla nolla ja MD-
arvon likimain veden lämpötilasta riippuva ja tunnettu keskidiﬀuntoituvuus (Holz
et al. 2000). Tunnuslukujen mittaamisessa heillä oli kaksi lähestymistapaa: pikseli-
ja ROI-kohtainen. Molemmissa valittiin fantomin keskeltä 140 mm halkaisijaltaan
oleva ympyrän muotoinen mielenkiintoalue. Pikselikohtaisessa analyysissä jokaiseen
mielenkiintoalueen pikseliin sovitettiin diﬀuusiotensori hyödyntäen kaikkia kuvattuja
diﬀuusiosuuntia. Tensorista määritettiin edelleen pikselikohtaiset FA- ja MD-arvot,
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joista raportoitiin keskiarvo ja keskihajonta. ROI-kohtaisessa analyysissa laskettiin
mielenkiintoalueen sisällä olevien pikseleiden intensiteettien keskiarvot, joista lasket-
tiin yksi diﬀuusiotensori ja edelleen tunnusluvut.
Pikselikohtainen analyysi paljastaa kuvien kohinan vaikutusta FA- ja MD-arvoihin.
Koko mielenkiintoaluetta hyödyntävä analyysi keskiarvoistaa suurimmat kohinavaiku-
tukset pois, jolloin tulos kuvaa paremmin systemaattista virhettä kuvaussekvenssissä.
Esimerkiksi epäkunnossa oleva gradienttikela voisi aiheuttaa yhdessä diﬀuusiosuun-
nassa voimakkaamman tai heikomman diﬀuusiopainotuksen ja siten nollasta poikkea-
van FA-arvon. Pikselikohtainen analyysi suoritettiin määrittämällä jokaisen pikselin
FA- ja MD-arvot kaikkien diﬀuusiosuuntien avulla, näistä tuloksista laskettiin kes-
kiarvo ja keskihajonta kuvaamaan kokonaisuutta. FA- ja MD-mittauksissa käytettiin
taulukossa 1 esitettyjä DTI-sekvenssejä, poislukien alkuperäinen referenssisekvenssi,
josta käytettiin toisella kuvauskerralla kuvattua 20 diﬀuusiosuunnan kuvapakkaa. Syy
miksi näitä kuvia ei käytetty muissa arvioinneissa oli se, että kyseistä kuvaussarjaa
ei tehty dynaamisena. FA- ja MD-mittauksissa ei kuitenkaan tarvita dynaamisia se-
kvenssejä ja diﬀuusiotensorin tilastollisen vertailukelpoisuuden takia on oleellista, et-
tä jokaisessa kuvapakassa on yhtä monta diﬀuusiosuuntaa. Diﬀuusiotensorit laskettiin
teoria-luvussa esitetyllä ei-lineaarisella iteraatiomenetelmällä.
3.5 Optimoidut DTI-sekvenssit
Kuvausparametrienvaikutusten selvittämisen jälkeen optimoiduiksi DTI-sekvensseiksi
valittiin kuusi vaihtoehtoa, jotka ovat esitetty taulukossa 1. Näiden sekvenssien lisäksi
kuvattiin myös alkuperäinen referenssisekvenssi uudelleen, jotta laittetekniikan mah-
dolliset muutokset mittausten välillä eivät vaikuta arvioon. Umpeutuneen tutkimus-
lisenssin vuoksi kaikki sekvenssit kuvattiin 32 diﬀuusiosuunnalla.
Sekvensseille tehtiin samat neljä mittausta, kuin parametrivertailussa käytetyil-
le sekvensseille eli signaalikohinasuhteen määritys keskimmäisestä- ja reunamielen-
kiintoalueista, EPI-kuvantamisen aiheuttama geometrinen siirtymä ja kaareutuminen
vaihekoodaussuunnassa, pyörrevirtavääristymien aiheuttama signaalikatoalueen siir-
tymä ja leviäminen vaihekoodaussuunnassa sekä diﬀuusiotensorista johdettujen FA-
ja MD-arvojen määritys.
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4 Tulokset
Kappaleessa käydään ensin kuvausparametrien vaikutusten arvioinneissa tutkittujen
sekvenssien tulokset läpi järjestyksessä: signaalikohinasuhde, EPI-vääristymät, pyör-
revirtavääristymät ja viimeisenä diﬀuusiotensorista lasketut FA- ja MD-arvot. Tämän
jälkeen käydään viimeisessä kappaleessa samassa järjestyksessä läpi vielä optimoitu-
jen sekvenssien tulokset. Tulokset olisi voinut yhdistää samoihin kuvaajiin, mutta
parametrien arvioinnissa käytettiin vain 20 diﬀuusiosuuntaa ja optimoidut sekvenssit
puolestaan kuvattiin 32 diﬀuusiosuunnalla, jolloin tulokset eivät ole suoraan verratta-
vissa toisiinsa kaikissa tapauksissa. Väärinkäsitysten välttämiseksi tulokset päätettiin
jakaa erillisiin kappaleisiin ja kuvaajiin.
4.1 Signaalikohinasuhde
Laatikko-jana-kuvaajassa (McGill et al. 1978, Williamson et al. 1989) (kuva 15) on
esitetty sekvenssikohtaisesti keskimmäisestä mielenkiintoalueesta (kuva 6) mitattu-
jen SNR-arvojen jakaumat. Jokaisen sekvenssin mediaani SNR on piirretty laatikon
sisälle pystyviivalla. Laatikon vasen reuna vastaa SNR-arvojen alakvartiilia ja oikea
yläkvartiilia, jolloin laatikon pituus on kvariiliväli (engl. Inter Quartile Range, IQR).
Janojen pituudet laatikon molemmin puolin ovat 1, 5× IQR ja laatikossa mediaanin
molemmin puolin olevan loven pituus on 3, 14×IQR/√n, missä n on otoksen suuruus.
Laatikko-jana-kuvaajan tarkempi lukuohje on esitetty Liitteessä A. Kuvaajassa tulee
huomioida, että IQR-välin ja janojen pituudet pätevät ainoastaan normaalijakautu-
neille mittapisteille. Vääristynyttä laatikko-jana-kuvaajan muotoa voidaan hyödyntää
siis myös mittapisteiden jakauman hahmottamisessa.
Tuloksista havaitaan, että vain Halfscan 0,780 sekvenssi tuotti tilastollisesti mer-
kittävästi suuremman signaalikohinasuhteen keskimmäisessä ROI:ssa kuin alkuperäi-
nen referenssisekvenssi. Sekvenssit TE 70 ms ja kaikki SENSE -variaatiot tuottivat
alkuperäistä sekvenssiä pienemmän signaalikohinasuhteen. Muiden sekvenssien ja al-
kuperäisen sekvenssin välillä ei havaittu suuria eroja. Toisaalta eri pituiset laatikot
ja janat viittaavat sekvenssien SNR-arvojen varianssien välisiin eroihin. Erityisesti
sekvenssit, joissa on useaita poikkeavia havaintoja, ovat varianssiltaan suurempia.
Varianssien suuruuden ja mittapisteiden jakaumien muotojen vuoksi laatikko-jana-
kuvaajan tuloksia täytyy pitää vain suuntaa-antavina.
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Kuva 15: Sekvenssikohtaiset SNR-tulokset keskimmäisestä mielenkiintoalueesta. Ku-
vaajan perusteella sekvenssien SNR-arvojen varianssit ovat erisuuria eivätkä mitta-
pisteet välttämättä noudata normaalijakaumaa. Poikkeavat havainnot ovat merkitty
+ symbolilla. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms, SENSE-kerroin oli
2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
Alkuperäisen sekvenssin mediaani SNR oli 56 vaihteluvälillä [49, 76], pienimmän
signaalikohinasuhteen tuottaneen sekvenssin SENSE 3,5 mediaani arvo oli 32 vaih-
teluvälillä [28, 42] ja suurimman arvon tuottaneen sekvenssin Halfscan 0,780 SNR
oli 64 vaihteluvälillä [54, 69]. Alkuperäinen sekvenssi oli kuvattu virheellisesti 32 dif-
fuusiosuunnalla, tämä ei kuitenkaan vaikuttanut mittapisteiden arvoihin, sillä SNR
mitattiin diﬀuusiosuuntakohtaisesti. Diﬀuusiosuuntien lisääminen alkuperäisessä re-
ferenssisekvenssissä vain lisäsi mittapisteitä ja siten tarkensi SNR-arvojen jakauman
muotoa.
Fantomin reunoille asetettujen mielenkiintoalueiden SNR-arvot mitattiin diﬀuusio-
suuntakohtaisesti ja tulokseksi laskettiin kaikkien alueiden keskiarvo. Arvoista rapor-
toitiin mediaani SNR, ylempi ja alempi kvartiili sekä minimi ja maksimi SNR-arvot se-
kvenssikohtaisesti käyttäen laatikko-jana-kuvaajaa (kuva 16). Tuloksia arvioitiin myös
ilman keskiarvoistusta, jolloin huomattiin varianssien kasvavan huomattavasti, mutta
sekvenssien välisten varianssierojen säilyvän suhteellisesti samassa luokassa. Alkupe-
räisen sekvenssin mediaani SNR-arvo oli 103 vaihteluvälillä [94, 111] ja jälleen ainoan
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merkittävästi suuremman sekvenssin Halfscan 0,780 arvo oli 110 vaihteluvälillä [102,
119]. Pienin SNR-arvo 60 vaihteluvälillä [56, 63] mitattiin sekvenssillä SENSE 3,5, jo-
ka sekin oli tilastollisesti merkittävästi poikkeava alkuperäisen sekvenssin tuloksesta.
Kuva 16: Sekvenssikohtaiset SNR-tulokset kahdeksasta reunoille asetetusta mielen-
kiintoalueesta. Tulokset ovat laskettu kahdeksan ROI:n keskiarvoina. Alkuperäisen
referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms, SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
Fantomin reunoille asetettujen ROI:den kohdalla ryhmien välisten varianssien ho-
mogeenisuusehto toteutuu, joten erisuuruisista otoksista huolimatta tulokset voidaan
tarkentaa yksisuuntaisella varianssianalyysilla (engl. One-Way ANOVA). Varianssia-
nalyysin tuloksena saatiin F (10, 221) = 410 ja p 0, 05. Käytetty merkittävyystaso
α oli 0,05, joten yksisuuntaisen varianssianalyysin nollahypoteesi voidaan hylätä. Eli
ainakin kahden sekvenssin välillä oli tilastollisesti merkittävä ero.
Jälkivertailuna käytettiin Tukeyn HSD-menetelmää (engl. Honestly Signiﬁcant
Diﬀerence), jonka avulla voitiin selvittää, minkä sekvenssien välillä ero oli ja kuinka
suuresta erosta oli kyse. Kuvassa 17 on esitetty alkuperäisen referenssisekvenssin suh-
teen tehty vertailuanalyysi. Sekvenssien signaalikohinasuhteen keskiarvot ovat mer-
kitty ympyröillä ja vastaavat keskivirheet janalla. Alkuperäisen sekvenssin keskivirhe
on 0,6 ja muiden 0,8. Ero johtuu diﬀuusiosuuntien eroavasta lukumäärästä. (Hochberg
and Tamhane 1987)
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Kuva 17: Signaalikohinasuhteiden keskiarvot on merkitty symbolilla ◦ sekvenssikoh-
taisesti. Keskiarvoa vastaava keskivirhe on piirretty janalla. Sekvenssit, joiden keski-
virheet eivät ole lomittain x -akselilla ovat merkittävästi toisistaan poikkeavia. Alku-
peräisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms, SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo
oli 0,695.
Jälkivertailun tuloksena saatiin, että vain Halfscan 0,780 -sekvenssi tuotti merkit-
tävästi paremman SNR:n kuin referenssisekvenssi. Näiden sekvenssien signaalikohina-
suhteiden keskiarvojen ero oli noin 4 %. Lähes kaikki sekvenssit tuottivat alkuperäi-
seen verrattuna merkittävästi huonomman tuloksen. Kaikkein pienin SNR mitattiin
jälleen suurinta rinnakkaiskuvantamiskerrointa käyttäneelle, SENSE 3,5 -sekvenssille,
jonka keskiarvo oli referenssisekvenssin keskiarvoa noin 26 % pienempi.
4.2 EPI-vääristymät
Geometrisista vääristymistä arvioitiin kahden tekijän avulla. Ensimmäinen oli yhtälös-
tä (33) laskettu EPI-vääristymän aiheuttama siirtymä vaihekoodaussuunnassa. Toinen
oli vääristymän aiheuttaman kuvan kaareutumista kuvaavan toisen asteen kerroin Ci
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yhtälössä (32). Kuvasta 18 käy ilmi, että mittapisteet ovat tilastollisesti voimakkaasti
vinoja ja varianssit sekvenssien välillä ovat erisuuruisia. Näin ollen varianssianalyysin
suorittaminen ei ole mielekästä. Lisäksi huomattiin, että rinnakkaiskuvantamiskertoi-
men kasvattaminen pienensi sekvenssin mittapisteiden varianssia.
Kuva 18: EPI-kuvantamisen aiheuttama geometrinen siirtymä vaihekoodaussuun-
nassa. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms, SENSE-kerroin oli 2 ja
Halfscan-arvo oli 0,695.
Seuraavaksi arvioitiin EPI-vääristymän aiheuttamaa kuvan kaarevuutta eli b0-
kuvaan sovitettujen paraabelien (32) toisen asteen termin kertoimen Ci suuruutta.
Kuvasta 19 havaitaan tulosten olevan jälleen voimakkaasti vinoja mediaanin vasem-
malle puolelle, lisäksi laatikko-jana esitysten leveydestä ja poikkeavista mittapisteistä
päätellen, myös varianssit ovat suuria. Tällä perusteella varianssianalyysia ei suoritet-
tu. Tuloksista voitiin kuitenkin arvioida, että rinnakkaiskuvantamiskertoimen kasvat-
taminen selkeästi pienentää kuvan kaarevuutta. Alkuperäisen sekvenssin kaarevuus-
termien mediaani oli 3, 1 · 10−3 1
mm
ja pienimmän kaarevuuden tuottaneella SENSE
3,5 -sekvenssillä mediaani oli lähes puolet pienempi 1, 7 ·10−3 1
mm
. Erojen merkittävyy-
destä ei voitu kuitenkaan tehdä johtopäätöksia. Vaikka laatikko-jana-kuvaajien lovet
eivät ole lomittain x -akselilla, menetelmän edellyttämä normaalijakauma ei toteudu
kuvan tilanteessa.
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Kuva 19: EPI-kuvantamisen aiheuttama geometrinen kaareutuminen vaihekoodaus-
suunnassa. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms, SENSE-kerroin oli 2
ja Halfscan-arvo oli 0,695.
4.3 Pyörrevirtavääristymät
Laadunvalvonta-artikkelin (Wang et al. 2011) mukaisesti tuloksissa raportoitiin pyör-
revirtojen aiheuttama keskimääräinen siirtymä vaihekoodaussuunnassa yb sekä pyör-
revirtojen aiheuttama signaalikatoalueen leviäminen vaihekoodaussuunnassa σ. Jo-
kaisella sekvenssillä kuvatusta ACR-fantomin ristikkorakenteesta valittiin kuvan 13
b-osan mukaisesti viivaproﬁilit, joihin sovitettiin 76 Gaussista kerneliä arvojen yb ja σ
määrittämiseksi. Mittapisteet taulukoitiin sekvenssikohtaisesti ja esitettiin laatikko-
jana-kuvaajan avulla kuvassa 20.
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Kuva 20: Pyörrevirtojen aiheuttamat geometriset siirtymät yb vaihekoodaussuun-
nassa. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms, SENSE-kerroin oli 2 ja
Halfscan-arvo oli 0,695.
Pyörrevirtojen aiheuttama mediaanisiirtymä vaihekoodaussuunnassa oli kaikkien
sekvenssien tapauksessa alle 0,25 mm eli hyvin pieni. Käytetyllä resoluutiolla, 2 mm
vokseli
ei käytännössä voida siis havaita mediaanisiirtymiä. Sekvenssien väliset varianssierot
olivat liian suuria, joten varianssianalyysia ei olisi voitu suorittaa luotettavasti. Vas-
taava taulukointi tehtiin myös pyörrevirtojen aiheuttamalle signaalikatoalueen leviä-
miselle σ vaihekoodaussuunnassa (kuva 21).
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Kuva 21: Pyörrevirtojen aiheuttama signaalialueen leviäminen tai supistuminen σ
vaihekoodaussuunnassa. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms, SENSE-
kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
Signaalikatoalueen leviämistä kuvaavan σ:n tulokset olivat voimakkaasti oikealle
vinoja eli mittapisteiden jakauman häntä oli mediaanin oikealla puolella huomattavas-
ti pidempi. Tästä ja sekvenssien välisistä varianssieroista johtuen varianssianalyysia
ei suoritettu. Kuvasta 21 voidaan kuitenkin päätellä, että referenssisekvenssistä ero-
si ainakin SENSE 3,0 - ja Shimbox -sekvenssit. Alkuperäisen sekvenssin mediaani σ
oli 0,45 mm vaihteluvälillä [0,07, 1,65] mm ja selkeästi parhaan tuloksen tuottaneen
Shimbox sekvenssin mediaani σ oli 0,20 mm vaihteluvälillä [0,07, 1,32] mm. Eron mer-
kittävyyteen ei kuitenkaan voida ottaa kantaa mittapisteiden jakaumien muotojen
vuoksi.
4.4 FA- ja MD-arvot
ROI-kohtaiset tulokset ovat esitetty taulukossa 2. Kaikkien sekvenssien tuottamat
FA-arvot olivat hyvin lähellä nollaa, joka vastaa tasaisen vesialueen teoreettista en-
nustetta hyvin. FA-arvoissa on havaittavissa suhteellisesti suurta varianssia. Kyseessä
on kuitenkin lähellä nollaa olevat arvot, jolloin kuvien kohina voi olla varianssin ai-
heuttaja. Viallinen gradienttikela todennäköisesti tuottaisi suuremman poikkeaman
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FA-arvoon. ACR-fantomin neste on lähes pelkkää vettä, jolloin sen teoreettisen dif-
fuusiovakion ei tulisi poiketa paljoa mitatuista MD-arvoista. Diﬀuusiovakion suuruu-
deksi 20◦C vedelle on kirjallisuudessa raportoitu D = 2, 025 · 10−3mm2
s
ja 25◦C vedelle
D = 2, 299 · 10−3mm2
s
(Holz et al. 2000). Kaikki MD-arvot pysyvät näiden rajojen
sisällä, mikä puoltaisi arvojen määrityksen onnistuneisuutta.
FA ·10−3 MD ·10−3
(
mm2
s
)
Alkuperäinen* 15,6 2,156
TE 55 ms 11,2 2,172
TE 70 ms 13,1 2,171
SENSE 2,5 16,0 2,172
SENSE 3,0 15,5 2,167
SENSE 3,5 10,1 2,169
Halfscan 0,712 11,5 2,189
Halfscan 0,746 6,5 2,194
Halfscan 0,780 8,0 2,200
Shimbox 15,7 2,199
b 800 17,7 2,201
Taulukko 2: ACR-fantomin seitsemännestä leikkeestä lasketut ROI-kohtaiset FA- ja
MD-arvot. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms, SENSE-kerroin oli 2
ja Halfscan-arvo oli 0,695. *Alkuperäisestä sekvenssistä raportoitiin 20 diﬀuusiosuun-
nalla kuvattu tulos.
Pikselikohtaisen analyysin FA-tulokset ovat esitetty kuvassa 22. Kuvaajasta näh-
dään, että kyseessä ei selkeästi ole normaalijakautuneet joukot. Kuvassa 23 on esi-
tetty alkuperäisen sekvenssin FA-arvojen histogrammi, joka vahvistaa laatikko-jana-
kuvaajan tuloksen. Myös sekvenssien väliset varianssit ovat suuret, joten keskiarvoihin
perustuvan varianssianalyysin käyttäminen tulosten analysoimiseen ei antaisi luotet-
tavaa tulosta. Laatikko-jana-kuvaajasta voidaan kuitenkin päätellä, että rinnakkaisku-
vantamiskertoimen kasvattaminen aiheuttaa FA-arvon kasvun. Alkuperäisen sekvens-
sin mediaani FA-arvo oli 0,031 vaihteluvälillä [0,001, 0,112] ja SENSE 3,5 -sekvenssin
mediaani FA oli 0,047 vaihteluvälillä [0,001, 0,195]. Pienin mediaani FA oli Halfscan
0,780 -sekvenssin 0,028 vaihteluvälillä [0,001, 0,099]. Käytännössä kaikki arvot olivat
hyvin lähellä nollaa.
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Kuva 22: ACR-fantomin tasaiseen rakenteeseen sovitetuista diﬀuusiotensoreista las-
ketut pikselikohtaiset FA-arvot. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms,
SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
Kuva 23: Pikselikohtaisesti määritettyjen FA-arvojen histogrammi alkuperäisellä se-
kvenssillä kuvatusta ACR-fantomin leikkeestä seitsemän. Histogrammin muoto on sel-
keästi normaalijakaumasta poikkeava.
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Vastaavasti pikselikohtaiset MD-arvot ovat esitetty kuvassa 24. Nyt mittapisteet
ovat selkeämmin normaalijakautuneet ja varianssien vaihtelu sekvenssien välillä on pie-
nempää. Tämä mahdollisti varianssianalyysin, jonka tuloksena saatiin F (10, 41778) =
383, 5 ja p 0, 05 eli ainakin kahden sekvenssin välillä on tilastollisesti merkittävä ero.
Tukeyn-menetelmällä määritettiin minkä sekvenssien välillä ero oli ja kuinka suuresta
erosta oli kyse. Jälkianalyysin tulokset ovat esitetty kuvassa 25.
Kuva 24: ACR-fantomin tasaiseen rakenteeseen sovitetuista diﬀuusiotensoreista las-
ketut pikselikohtaiset MD-arvot. Otoskoko jokaisen sekvenssin kohdalla oli noin 3800
vokselia, minkä takia mediaanin ympärillä olevan lovetun alueen pituus on lyhyt. Al-
kuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms, SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-
arvo oli 0,695.
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Kuva 25: ACR-fantomin tasaiseen rakenteeseen sovitetuista diﬀuusiotensoreista las-
kettujen pikselikohtaisten MD-arvojen keskiarvot on merkitty symbolilla ◦ ja keski-
virheet janoilla. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms, SENSE-kerroin
oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
4.5 Optimoidut DTI-sekvenssit
Kappalejako on sama kuin edellisissä neljässä luvussa. Ensimmäisenä arvioidaan se-
kvenssien signaalikohinasuhdetta, seuraavana EPI-kuvantamisen geometrisia vääris-
tymiä, kolmantena pyörrevirtojen aiheuttamia geometrisia vääristymiä ja viimeisenä
diﬀuusiotensorista laskettujen FA- ja MD-arvoja. Syy tulosten erottamiseen oli käytet-
tyjen diﬀuusiosuuntien määrät sekä optimoitujen sekvenssien eroavaisuus, alkuperäi-
sissä 11 sekvenssissä varioitiin yhtä parametria kerrallaan ja optimoiduissa muutettuja
parametreja oli useampia.
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4.5.1 Signaalikohinasuhde
Keskimmäisen mielenkiintoalueen tulosten perusteella (kuva 26) alkuperäistä sekvens-
siä paremmat mediaani SNR-arvot saatiin TE 55 - ja TE 60 -sekvensseillä SENSE -
arvolla 2,0. Näistä ensimmäinen oli tilastollisesti merkittävästi parempi tulos. Kaikis-
sa mittauksissa otoskoko oli sama, joten varianssien erisuuruuksista ja poikkeavista
mittapisteistä huolimatta yksisuuntainen varianssianalyysi voitiin suorittaa luotetta-
vasti.
Kuva 26: Optimoitujen diﬀuusiotensorisekvenssien SNR-tulokset keskimmäisestä mie-
lenkiintoalueesta. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms, SENSE-kerroin
oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
Varianssianalyysin tuloksena saatiin F (6, 217) = 70 ja p 0, 05 eli ainakin kah-
den sekvenssin välillä oli merkittävä ero signaalikohinasuhteessa. Tukeyn-menetelmällä
määritettiin vielä eron suuruus sekä minkä sekvenssien välillä ero oli. Tulos on esitetty
kuvassa 27. Ainoa merkittävästi parempi sekvenssi alkuperäiseen verrattuna oli TE 55
ms-sekvenssi rinnakkaiskuvantamiskertoimella 2. Merkittävästi huonomman signaali-
kohinasuhteen tuottivat molemmat SENSE 3,0 -sekvenssit. Myös aiempien mittaus-
ten (kuvat todettu 15, 16 ja 17) SNR-arvojen pienentyminen rinnakkaiskuvantamis-
kertoimen kasvaessa saatiin toistettua. Kaikuajan varioiminen vaikutti vain hieman
määritettyjen signaalikohinasuhteiden keskiarvoon, vain suurimmalla rinnakkaisku-
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vantamiskertoimella voidaan sanoa, että kahden eri kaikuajan 55 ms ja 60 ms välillä
oli merkittävä ero, joka puoltaisi lyhyemmän TE -ajan käyttämistä. Kaksi kolmesta
käytetystä rinnakkaiskuvantamiskertoimen arvosta tuotti lyhyellä TE -ajalla suurem-
man SNR-keskiarvon. Alkuperäisen sekvenssin rinnakkaiskuvantamiskerroin SENSE
oli myös 2, mutta Halfscan-parametri oli 0,695 eli pienempi muilla sekvensseillä, joilla
se oli 0,780.
Kuva 27: Optimoitujen diﬀuusiotensorisekvenssien SNR-tulosten varianssianalyysi
keskimmäisestä mielenkiintoalueesta. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli
60 ms, SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
Fantomin reunoille asetettujen mielenkiintoalueiden SNR-arvot keskiarvoistettiin
diﬀuusiosuuntakohtaisesti. Laatikko-jana-kuvaajan (kuva 28) perusteella toistettiin
suuremman Halfscan-parametrin tuottama suurempi signaalikohinasuhde. Verrattu-
na keskimmäisen mielenkiintoalueen SNR-arvoihin, nyt 60 ms kaikuajalla kuvattu
sekvenssi tuotti suuremman mediaani SNR-arvon, kuin 55 ms sekvenssi. Kuvaajan
perusteella ei kuitenkaan voitu sanoa tarkasti, oliko ero merkittävä vai ei. Sekvens-
4.5 Optimoidut DTI-sekvenssit 49
sien väliset varianssierot tarkistettiin ja todettiin, että niiden ja tulosten jakaumien
puolesta voidaan tehdä yksisuuntainen varianssianalyysi.
Kuva 28: Optimoitujen diﬀuusiotensorisekvenssien SNR-tulokset reunoille asetettujen
mielenkiintoalueiden keskiarvoina. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60
ms, SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
Laatikko-jana-kuvaajan tulos merkittävästi eroavista sekvensseistä vahvistettiin
varianssianalyysilla, jonka tuloksena saatiin F (6, 217) = 298 ja p  0, 05. Tukeyn-
menetelmällä määritettiin sekvenssien välisten erojen suuruudet (kuva 29) ja havait-
tiin, että kaikkien sekvenssien väliset SNR-arvot olivat merkittävästi poikkeavia toisis-
taan. Suurimman signaalikohinasuhteen tuotti TE 60 ms-sekvenssi rinnakkaiskuvan-
tamiskertoimella 2. Tulos oli noin 6 % suurempi kuin alkuperäisen sekvenssin SNR-
keskiarvo. Jälleen havaittiin, että kaksi kolmesta käytetystä rinnakkaiskuvantamisker-
toimen arvosta tuotti paremman SNR-keskiarvon lyhyellä TE -ajalla. Tällä kertaa mo-
lemmat erot olivat merkittäviä ja siten 55 ms TE -ajan käyttäminen olisi perusteltua
optimoidussa DTI-sekvensissä.
4.5 Optimoidut DTI-sekvenssit 50
Kuva 29: Optimoitujen diﬀuusiotensorisekvenssien SNR-tulosten varianssianalyysi
reunoille asetettujen mielenkiintoalueiden keskiarvoina laskettuna. Alkuperäisen re-
ferenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms, SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
4.5.2 EPI-vääristymät
Alkuperäisten yhdentoista sekvenssin tulos (kuva 18) vahvistettiin optimoiduilla se-
kvensseillä. Optimoidut tulokset ovat esitetty kuvassa 30. EPI-kuvantamisen aiheut-
tama geometrinen siirtymä vaihekoodaussuunnassa oli kaikilla sekvensseillä samaa
suuruusluokkaa, mutta sekvenssien varianssit pienenivät kun rinnakkaiskuvantamis-
kerrointa kasvatettiin. Sekvenssien väliset varianssierot olivat tällä kertaa pienempiä,
mutta mittapisteet eivät kuitenkaan noudattaneet normaalijakaumaa vaan olivat ti-
lastollisesti vasemmalle vinoja. Tällä perusteella varianssianalyysia ei tehty, eikä toi-
saalta voitu sanoa oliko yhdenkään sekvenssin välillä tilastollisesti merkittävää eroa.
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Kuva 30: EPI-kuvantamisen aiheuttama geometrinen siirtymä vaihekoodaussuunnassa
optimoiduilla DTI-sekvensseillä. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms,
SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
EPI-artefaktan aiheuttamaa kuvan kaareutumista kuvaava termi Ci yhtälöstä (32)
tuotti jälleen selkeämmät erot sekvenssien välille kuin lineaarinen siirtymä. Kaikissa
tapauksissa kuvassa 31 ylemmän kvartiilin pituus on huomattavasti alempaa lyhyem-
pi, mikä viittaisi siihen, että kuva-alueen alaosa on enemmän kaareutunut. Visuaa-
lisesti vastaava havaitaan esimerkiksi kuvassa 11, missä fantomin yläosa on selkeästi
vähemmän kaareutunut kuin alaosa.
Poikkeavat mittapisteet ja vasemmanpuoleinen jana kuvaavat siis fantomin ylä-
osan kaareutumista ja mediaanin oikeapuoli fantomin alaosaa. SENSE-parametrin
kasvattaminen tuotti pienemmän kaareutumisen vaihekoodaussuunnassa koko kuvan
alueella alkuperäiseen sekvenssiin verrattuna. Alkuperäisen referenssisekvenssin ja TE
60, SENSE 2,0 -sekvenssien tuloksista voidaan päätellä, että Shimbox - tai Halfscan-
parametri eivät vaikuttaneet EPI-vääristymän suuruuteen. Kuvaajasta huomataan tu-
losten olevan tilastollisesti vinoja mediaanin vasemmalle puolelle eikä jakaumaa voi-
da olettaa normaaliksi. Tällä perusteella varianssianalyysin suorittaminen ei tuottaisi
luotettavia tuloksia ja testin tulosta täytyy arvioida jälleen kvalitatiivisesti.
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Kuva 31: EPI-kuvantamisen aiheuttama geometrinen kaareutuminen vaihekoodaus-
suunnassa optimoiduilla DTI-sekvensseillä. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika
oli 60 ms, SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
4.5.3 Pyörrevirtavääristymät
Pyörrevirta-artefaktojen aiheuttama lineaarinen siirtymä yb vaihekoodaussuunnassa
arvioitiin 76 kohdasta ACR-fantomin ristikkoleikkeestä (kuva 13). Kuvassa 32 esitet-
tyjen tulosten perusteella voidaan arvioida siirtymäjakauman olevan lähes normaa-
li. Mediaanin oikealla puolella on jonkin verran enemmän poikkeavia mittapisteitä,
mutta otoskoko on riittävä ja yhtäsuuri kaikilla sekvensseillä, jotta varianssianalyysi
voitiin suorittaa.
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Kuva 32: Pyörrevirtojen aiheuttamat geometriset siirtymät yb vaihekoodaussuunnassa
optimoiduilla DTI-sekvensseillä. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms,
SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
Varianssianalyysin tuloksena saatiin F (6, 525) = 22 ja p  0, 05 eli sekvenssien
väliltä löytyi tilastollisesti merkittäviä eroja. Tukeyn-jälkianalyysin avulla (kuva 33)
selvitettiin, että alkuperäistä sekvenssiä merkittävästi parempia tuloksia ei saatu ai-
kaiseksi, mutta TE 55 ms, SENSE 3,0 ja molemmat SENSE 2,5 -sekvenssit tuottivat
merkittävästi huonommat tulokset. Tämä ilmeisesti johtui rinnakkaiskuvantamisar-
tefaktan (kuva 38) osumisesta lukuisiin mittapisteiseen. Mittapisteitä ei kuitenkaan
päätetty hylätä tämän takia, koska artefakta esiintyy myös kliinisessä kuvantamisessa.
Fantomimittauksissa artefaktan voimakkuus on kuitenkin suuri verrattuna kliiniseen
kuvaan, missä ei ilmene yhtä voimakkaita rajapintoja.
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Kuva 33: Pyörrevirtojen aiheuttamien geometristen siirtymien yb varianssianalyysi
optimoiduilla DTI-sekvensseillä. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms,
SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
Pyörrevirtojen aiheuttamaa signaalin leviämistä tai supistumista vaihekoodaus-
suunnassa kuvaavan Gaussisen kernelin keskihajonnan σ:n tulokset ovat esitetty ku-
vassa 34. Arvojen varianssi sekvenssien välillä on likimain yhtä suurta, kun huomioi-
daan poikkeavat mittapisteet. Toisaalta jakaumat olivat selvästi normaalijakaumasta
poikkeavia, joten varianssianalyysia ei suoritettu. Tuloksista kuitenkin nähdään, et-
tä rinnakkaiskuvantamisartefaktan osuminen mittapisteiden kohdalle on vaikuttanut
myös tässä mittauksessa. SENSE 2,5 -sekvenssit tuottivat selkeästi suuremmat me-
diaanileviämiset. Kaikissa muissa sekvensseissä IQR oli alkuperäistä kapeampi, mikä
viittaisi siihen, että Shimbox - ja Halfscan-parametrin muuttaminen on vaikuttanut
tulokseen.
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Kuva 34: Pyörrevirtojen aiheuttama signaalialueen leviäminen tai supistuminen σ vai-
hekoodaussuunnassa optimoiduilla DTI-sekvensseillä. Alkuperäisen referenssisekvens-
sin TE-aika oli 60 ms, SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
4.5.4 FA- ja MD-arvot
Optimoitujen sekvenssien ROI-kohtaiset FA- ja MD-tulokset ovat esitetty taulukossa
3. Verrattuna parametrivariointi-sekvensseihin (taulukko 2) FA-arvojen varianssi on
nyt paljon pienempää, mikä johtuu todennäköisesti 12 lisätystä diﬀuusiosuunnasta.
Tälläkin kertaa MD-arvot vastaavat suuruudeltaan teoreettista arviota, mutta ku-
vauksen aikana tapahtuvaa fantomin lämpenemistä ei voi tuloksista havaita.
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FA ·10−3 MD ·10−3
(
mm2
s
)
Alkuperäinen 4,824 2,219
TE 55 ms SENSE 2,0 5,019 2,217
TE 55 ms SENSE 2,5 2,559 2,217
TE 55 ms SENSE 3,0 6,733 2,202
TE 60 ms SENSE 2,0 5,788 2,214
TE 60 ms SENSE 2,5 5,731 2,214
TE 60 ms SENSE 3,0 6,577 2,201
Taulukko 3: ACR-fantomin seitsemännestä leikkeestä optimoiduilla sekvensseillä las-
ketut ROI-kohtaiset FA- ja MD-arvot. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli
60 ms, SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
Pikselikohtaiset FA-tulokset (kuva 35) noudattivat kuvassa 23 esitettyä jakaumaa,
joten varianssianalyysia ei tehty. Rinnakkaiskuvantamiskertoimen SENSE kasvattami-
nen johti jälleen mediaani FA-arvon kasvuun. Muuten sekvenssien väleillä ei selkeitä
eroja voitu havaita, käytännössä kaikki arvot olivat jälleen hyvin lähellä nollaa.
Kuva 35: ACR-fantomin tasaiseen rakenteeseen sovitetuista diﬀuusiotensoreista las-
ketut pikselikohtaiset FA-arvot. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms,
SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
Myös MD-arvojen tulokset (kuva 36) muistuttivat hyvin pitkälti alkuperäisten se-
kvenssien tuloksia. Lievä tilastollinen vinous mediaanin vasemmalle puolelle ei ole on-
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gelma näin suurella otoskoolla. Varianssianalyysin tuloksena saatiin F (6, 6510) = 31
ja p 0, 05, eli ainakin kahden sekvenssin keskiarvot erosivat toisistaan merkittävästi.
Kuva 36: ACR-fantomin tasaiseen rakenteeseen sovitetuista diﬀuusiotensoreista las-
ketut pikselikohtaiset MD-arvot. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms,
SENSE-kerroin oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
Tukeyn-menetelmällä tehty jälkianalyysi (kuva 37) osoitti, että suurimmat rinnak-
kaiskuvantamiskertoimet tuottivat pienimmät MD-arvot. Muiden sekvenssien välillä
ei eroja voitu havaita, eikä myöskään fantomin mahdollista lämpenemistä kuvauksen
aikana saatu toistettua.
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Kuva 37: ACR-fantomin tasaiseen rakenteeseen sovitetuista diﬀuusiotensoreista las-
kettujen pikselikohtaisten MD-arvojen keskiarvot on merkitty symbolilla ◦ ja keski-
virheet janoilla. Alkuperäisen referenssisekvenssin TE-aika oli 60 ms, SENSE-kerroin
oli 2 ja Halfscan-arvo oli 0,695.
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5 Pohdinta
Luvussa noudatetaan tulokset-luvun jakoa eli ensin käydään kuvausparametrien vai-
kutusten arvioinneissa tutkittujen sekvenssien tulokset läpi järjestyksessä signaaliko-
hinasuhde, EPI-vääristymät, pyörrevirtavääristymät ja viimeisenä diﬀuusiotensorista
lasketut FA- ja MD-arvot. Viimeisessä kappaleessa pohditaan vielä optimoitujen se-
kvenssien tulosten eroja ja yhtäläisyyksiä alkuperäisiin mittauksiin.
Tuloksia käsiteltäessä harkittiin, jos yksinkertainen F -testi olisi korvattu esimer-
kiksi Brown-Forsythen testillä, yksisuuntainen ANOVA Kruskal-Walliksen testillä ja
kaksisuuntainen ANOVA Friedmanin testillä. Nämä testit olisivat saattaneet mah-
dollistaa myös ei normaalijakautuneiden ja variansseiltaan eri suuruisten sekvenssien
vertailut ja mahdollisesti merkittävien erojen löytämisen. Toisaalta näiden testien
käyttäminen ei ole aivan yhtä suoraviivaista kuin yksinkertaisen ANOVAn, jolloin
työn painopiste olisi siirtynyt DTI-optimoinnista tilastotieteeseen eikä se olisi ollut
tarkoituksen mukaista. Esitetyt vaihtoehtoiset testit saattaisivat jopa heikentää tu-
losten tarkkuutta normaalijakautuneille mittapisteille, joita voidaan arvioida tarkasti
ANOVAn avulla. Jos laatikko-jana-kuvaajien perusteella ei olisi voinut päätellä mit-
tapisteiden jakaumien muotoa ja siten tehdä johtopäätöksiä sekvenssin tuottamasta
kuvanlaadusta, muut tilastolliset testit olisivat olleet välttämättömiä. (Milliken and
Johnson 2009, Hochberg and Tamhane 1987)
5.1 Signaalikohinasuhde
Diﬀuusiotensorista määritettyjen FA-arvojen kannalta on tärkeää, että saavutetaan
riittävä SNR. Lisäksi traktograﬁassa heikko SNR aiheuttaa epäluotettavuutta (An-
derson 2001, Jones and Basser 2004, Farrell et al. 2007). Laadunvalvonnan kannal-
ta on oleellista, että samanlainen SNR-määritys voidaan tehdä eri laitevalmistajien
laitteilla. Käytännössä kaikilla moderneilla MRI-laitteilla voidaan kuvata dynaamisia
sekvenssejä, jolloin niiden lisääminen Wang et al. ehdottamaan laadunvalvontaproto-
kollaan on mahdollista ja suotavaa teoreettisen käsittelyn kannalta.
Keskimmäisestä mielenkiintoalueesta (kuva 6) määritettyjen signaalikohinasuh-
teiden varianssi eri sekvenssien välillä oli suuri (kuva 15). Tästä johtuen varianssia-
nalyysia ei voitu suorittaa luotettavasti ja varmuutta, paransiko jokin parametreis-
ta keskimmäisen ROI:n signaalikohinasuhdetta ei saatu. Halfscan-parametrin kasvat-
tamisen kuitenkin havaittiin kasvattavan SNR-arvoa. Havainto tukee teoriaa, jonka
mukaan laajemmalta alueelta näytteistetty k -avaruus tuottaa suuremman signaaliko-
hinasuhteen. Geometristen vääristymien voimistumista pidentyneellä kaikujonolla ei
havaittu. Tuloksista nähtiin myös, että rinnakkaiskuvantamiskertoimen SENSE kas-
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vattaminen aiheutti teorian mukaisen signaalikohinasuhteen heikkenemisen, kun osa
k -avaruuden taajuuskoodaussuuntaisista viivoista jätetään keräämättä. SNR-arvojen
mediaaneja seuraamalla kuvaajasta huomataan, että sekvenssi TE 55 ms sekä kaikki
Halfscan-variaatiot tuottivat suuremman arvon kuin alkuperäinen referenssisekvens-
si. Tällä perusteella optimoiduissa sekvensseissä päätettiin vahvistaa lyhyemmän TE -
ajan myönteinen vaikutus signaalikohinasuhteeseen sekä käyttää laitteen sallimaa suu-
rinta mahdollista Halfscan-arvoa.
Reunoille asetettujen mielenkiintoalueiden (kuva 6) signaalikohinasuhteiden se-
kvenssien väliset varianssit olivat keskiarvoistuksesta johtuen pienemmät kuin kes-
kimmäisen alueen SNR. Tämä mahdollisti varianssianalyysin ja sen jälkivertailun
Tukeyn-menetelmällä. Jälkivertailun perusteella todettiin sama, kuin keskimmäisen
ROI:n mediaanien vertailussa, sekvenssi TE 55 ms ja Halfscan-variaatiot tuottivat
paremman signaalikohinasuhteen kuin alkuperäinen referenssisekvenssi. Tosin näistä
ainoastaan Halfscan 0,780 tuotti tilastollisesti merkittävästi suuremman SNR-arvon.
Reunoille asetettujen mielenkiintoalueiden SNR-arvot olivat myös lähes kaksi kertaa
suurempia kuin keskialueen. Tämä todennäköisesti johtui siitä, että fantomin reunat
olivat lähellä pääkelan elementtejä ja reuna-alueilta saatiin rekisteröityä voimakkaam-
pi signaali.
Muiden sekvenssien tapauksissa signaalikohinasuhde oli merkittävästi pienempi.
Shimbox -sekvenssissä havaittava varianssin pienentyminen oli puhtaasti seurausta kes-
kiarvoistamisesta. Tulokset tarkistettiin ilman keskiarvoistusta, jolloin huomattiin
myös Shimbox -sekvenssin tuottavan muiden sekvenssien kokoluokassa olevan signaa-
likohinasuhteiden varianssin. Eli käytetty MK-laite osaa tasoittaa päämagneettikent-
tänsä valitun kuva-alueen perusteella eikä käyttäjän määrittämä tasoitusalue (Shim-
box ) käytännössä paranna tulosta fantomitutkimuksessa. Toisaalta kliinisessä kuvan-
tamisessa voi olla tärkeätä rajata esimerkiksi nenän ilmaontelot pois tasoitettavasta
alueesta, jolloin pelkkä kuva-alan määrittäminen ei riitä ja tarvitaan käyttäjän rajaa-
maa tasoitusaluetta.
Wang et al. esittivät signaalikohinasuhteen määrittämiseksi menetelmän, jossa dif-
fuusiopainotetut kuvat jaettiin kahteen yhtäsuureen ryhmään, joissa kuvat laskettiin
yhteen. Kahdesta summakuvasta laskettiin erotuskuva, mistä määritettiin kohina-
arvo ja korjattiin vastaamaan yhtä NSA:ta jakamalle se diﬀuusiokuvien lukumäärän
neliöjuurella. Signaaliarvo menetelmässä määritettiin b0-kuvasta. Tässä työssä kriti-
soitiin menetelmän teoreettista perustelua ja ehdotettiin tarkemmaksi menetelmäksi
dynaamisten sekvenssien käyttämistä diﬀuusiosuuntakohtaisten erotuskuvien laskemi-
sessa. Alkuperäisen sekvenssin tapauksessa Wang et al. menetelmä tuotti keskimmäi-
sen mielenkiintoalueen SNR-arvoksi 10 % pienemmän tuloksen, kuin työssä esitetyn
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menetelmän mediaani SNR oli. Reunoille asetettujen mielenkiintoalueiden signaaliko-
hinasuhteiden mediaani oli puolestaan noin 7 % pienempi Wang et al. menetelmällä,
kuin tässä työssä esitetyllä tavalla määritettynä. Vaihteluväli reunamielenkiintoaluei-
den suhteellisissa SNR eroissa oli ±18%. Tällä perusteella menetelmien tuottamat
tulokset eivät ole suoraan vertailukelpoisia keskenään eli laadunvalvonnassa on valit-
tava kumpaa haluaa käyttää. Wang et al. menetelmä on nopeampi kuvata sekä ana-
lysoida, mutta se edellyttää varsin jyrkkää oletusta diﬀuusiokuvien kohinajakauman
säilymisestä eri gradienttisuuntien välillä.
5.2 EPI-vääristymät
Varioidut kuvausparametrit eivät vaikuttaneet merkittävästi EPI-kuvantamisen ai-
heuttamaan geometriseen siirtymään vaihekoodaussuunnassa (kuva 18). Ainoa ar-
vioitavissa oleva muutos, minkä parametrien variointi tuotti, oli rinnakkaiskuvanta-
miskertoimen kasvattamista seurannut sekvenssin varianssin pieneneminen. Lisäksi
rinnakkaiskuvantamissekvenssien siirtymien mediaani oli lähimpänä optimaalista nol-
latasoa ja mittapisteiden tilastollinen vinous vasemmalle oli kaikkein pienin. Alkupe-
räisen sekvenssin selkeästi muita pienempi mediaani on todennäköisesti johtunut eri
mittauskerrasta, jolloin fantomin asemointi on ollut mahdollisesti hieman erilainen.
Rinnakkaiskuvantamisen mahdollistama kaikujonon lyhentäminen kuitenkin tuot-
ti mahdollisesti merkittävän eron alkuperäisen ja SENSE-variaatio sekvenssien välille,
kun arvioitiin EPI-kuvantamisen aiheuttamaa geometrista kaareutuvuutta vaihekoo-
daussuunnassa. Testissä vertailtiin ACR-fantomin ristikkoleikkeen vaakasuuntaisiin
muoviosiin sovitettujen paraabelien kaarevuutta. Suurin rinnakkaiskuvantamiskerroin
tuotti lähes puolet pienemmän mediaanikaareutumisen kuin alkuperäinen referenssise-
kvenssi, jonka kaareutumista kuvaavan termin Ci mediaaniarvo oli noin 3, 1 · 10−3 1mm .
Kuvassa 38 on esitetty alkuperäisen ja SENSE 3,5 -sekvensseillä kuvatut ristikko-
leikkeet, vaihekoodaussuunnassa tapahtunut siirtymä sekä kaarevuusero on selvästi
nähtävissä. Tällä perusteella rinnakkaiskuvantamisen hyödyntäminen optimaalisessa
DTI-sekvenssissä voisi olla perusteltua, vaikka se heikentää signaalikohinasuhdetta.
Toisaalta tulokset olivat tilastollisesti voimakaasti vinoja ja niiden varianssi oli suur-
ta, joten laatikko-jana-kuvaajia voidaan pitää kvalitatiivisina.
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a) b)
Kuva 38: EPI-kuvantamisen geometrisen kaareutumisen arvioinnissa käytetty ACR-
fantomin ristikkorakenne a) SENSE-arvolla 2 b) SENSE-arvolla 3,5 kuvattuna. Kuvat
otettiin samalla fantomin asemoinnilla, joten vaihekoodaussuuntainen (y-akseli) siir-
tymä sekä kuvan kaarevuuserot johtuvat käytetyistä kuvausparametreista. Kuvassa
b) nähdään myös rinnakkaiskuvantamisartefaktan voimistuminen fantomin reunojen
aliasoitumisena kuvan keskelle.
5.3 Pyörrevirtavääristymät
Sekvenssien välillä ei todettu merkittäviä eroja pyörrevirtojen aiheuttamassa geo-
metrisessa siirtymässä yb vaihekoodaussuunnassa. Vaikka sekvenssien TE 55 ms ja
TE 70 ms lovet mediaanin ympärillä eivät ole x -akselilla päällekäin ei voitu var-
masti sanoa, että näiden kahden sekvenssin välillä olisi ollut merkittävää eroa, joh-
tuen poikkeavien havaintojen aiheuttamasta varianssin suuruudesta. Pyörrevirtojen
aiheuttaman siirtymän perusteella ei siis voida arvioida, mikä parametreista olisi paras
optimoidussa DTI-sekvenssissä. Toisaalta tulosten perusteella voidaan arvioida, että
parametrien valinnoilla ei ole merkittävää vaikutusta pyörrevirtojen muodostumiseen
MRI-laitteessa. Vaikka rinnakkaiskuvantaminen mahdollistaa lyhyemmän kaikujonon,
samat gradienttikentät aiheuttavat edelleen saman suuruusluokan pyörrevirtauksia,
vaikka k -avaruutta ei kokonaan niillä kerätä.
Toinen arvioitu parametri oli signaalikatoalueen leviäminen σ vaihekoodaussuun-
nassa. Jälleen poikkeavia mittapisteitä oli runsaasti, varianssi suurta ja lisäksi σ jakau-
mat olivat voimakkaasti vinoja oikealle. Mahdollisesti eroavia sekvenssejä kuitenkin
oli kaksi kuvan 21 perusteella. Sense 3,0 - ja Shimbox -sekvenssit molemmat tuotti-
vat muita sekvenssejä pienemmän mediaanivääristymän σ. Sense 3,0 -sekvenssin ta-
pauksessa kyseessä kuitenkin oli todennäköisesti lukuisten poikkeavien mittapisteiden
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aiheuttama väärä positiivinen tulos. Shimbox -sekvenssin tapauksessa poikkeavia mit-
tapisteitä ei ollut kuin yksi ja jakauman muoto noudattaa paremmin alkuperäisen
sekvenssin jakaumaa. Tällä perusteella Shimbox -parametrin käyttäminen optimoidus-
sa DTI-sekvenssissä on perusteltua. Laiteteknisesti ajateltuna tulos on järkevä, ilman
Shimbox -työkalun käyttöä magneettikuvauslaite tasoittaa päämagneettikentän vali-
tun kuva-alan kohdalta. Työkalun avulla päämagneettikentän tasoitettavaa aluetta
voidaan rajata pienemmäksi, jolloin päämagneettikenttä saattaa saavuttaa parem-
man tasaisuuden pyydetyllä alueella.
Laadunvalvonta-artikkelissa (Wang et al. 2011) tutkittiin vain fantomin alueella
olevia lokaaleja pyörrevirta-artefaktoja. Koko kuva-alaan vaikuttavaan vaihekoodaus-
suunnan vasemman ja oikean puolen eri suuntiin siirtymään (engl. shear) ei otettu
kantaa millään tavalla. Tässä työssä tehtyjen paraabelisovitusten yhteydessä keksit-
tiin, että polynomin lineaarisen termin kerroin voisi kuvaa tätä artefaktaa. Referens-
siparaabelit sovitettiin b0-kuvan ristikkoon. Ilman diﬀuusiopainotusta otetussa ku-
vassa ei ole tarvittu voimakkaita diﬀuusiogradientteja, jolloin pyörrevirtojen vaiku-
tus on pieni kuvassa. Sovittamalla paraabelit korkean b-arvon ristikkokuviin, joiden
kuvaamiseen pyörrevirrat ovat vaikuttaneet ja vertaamalla niiden lineaarisia kertoi-
mia referenssiparaabelien kertoimiin voitiin verrata pyörrevirtojen aiheuttaman ris-
tikkäisen siirtymän voimakkuutta diﬀuusiosuuntien funktiona. Kuvassa 39 on esitetty
lineaariset kertoimet suorien avulla. Kulmakertoimia tutkiessa on huomioitava, et-
tä se ei suoraan kerro kuvan vinoudesta vaan diﬀuusiokuvan kulmakertoimen suhde
b0-kulmakertoimeen tulee laskea. Tämä kertoo, kuinka paljon enemmän ja kumpaan
suuntaan kuva on vino.
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Kuva 39: Pyörrevirtojen aiheuttamaa kuvan vinoutta kuvaavat kulmakertoimet. Ver-
tailutasona toimii b0-kuvasta mitattu kuvan vinous, jota vastaava kulmakerroin on
piirretty paksulla viivalla. Eri diﬀuusiosuunnissa määritetyt kulmakertoimet on piir-
retty ohuilla viivoilla. Korkean b-arvon tuloksia tulee verrata suhteessa b0-kuvan tu-
lokseen, ei vaakatasoon.
Työssä esitetyillä menetelmillä voidaan siis määrittää kaikkien kolmen tyypilli-
sen pyörrevirta-artefaktan suuruudet. Tietoa voi hyödyntää jälkikäteen tehtävässä
korkean b-arvon kuvien artefaktojen korjaamisessa takaisin anatomiseen geometri-
aan. Vastaavaa geometrista fantomia hyödyntävää korjaustutkimusta ei ilmeisesti ole
aiemmin tehty pyörrevirtakorjausten yhteydessä. Tyypillisimmät jälkikäteen kuvil-
le tehtävät korjaukset perustuvat korkean b-arvon kuvien manipuloimista anatomi-
seen pohjakuvaan perustuvien maamerkkien avulla (engl. Iterative Cross Correlation,
ICC ) (Bastin 1999, Haselgrove and Moore 1996) tai vettä täynnä olevan fantomin
reunojen kokemien vääristymien avulla tehtävään geometriseen korjaukseen (Bastin
and Armitage 2000). ICC-menetelmä on kliinisessä työssä helpoin, koska se ei edellytä
erillisä fantomikuvauksia ennen tai jälkeen potilaan kuvaamista. Geometrinen fanto-
mi on kuitenkin huomattavasti homogeenista vesifantomia parempi vaihtoehto, koska
sen avulla saadaan tietoa artefaktojen voimakkuudesta myös kuva-alan keskellä.
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5.4 FA- ja MD-arvot
Diﬀuusiotensorista johdettujen suureiden perusteella ei voida käytännössä sanoa, mi-
kä sekvenssi olisi paras DTI-sekvenssi. Kuten Wang et al. artikkelissaan kommen-
toivat, nämä arvot kuvaavat lähinnä laitteen mahdollisia systemaattisia vikoja, ku-
ten rikkoutunutta gradienttikelaa tai virheellisesti toimivaa ohjelmistoa. FA-tulosten
pohjalta voidaan arvioida, että rinnakkaiskuvantaminen huonontaisi tulosta. Toden-
näköisesti tämä johtuu rinnakkaiskuvantamisartefaktan siirtymisestä käytetyn ROI:n
alueelle sekä signaalikohinasuhteen voimakkaasta heikkenemisestä, joka on nähtävissä
esimerkiksi kuvassa 15. Rinnakkaiskuvantamisartefakta on esitetty kuvan 38 b-osassa.
Tuloksissa esitetyt FA-arvot ovat poikkeuksetta hyvin pieniä, jolloin sekvenssien väli-
set suhteellisesti suuretkin erot todennäköisesti johtuivat kohinasta.
Taulukosta 2 havaittiin mielenkiintoinen tulos ROI-kohtaiselle MD-arvolle: fantomi
saattoi lämmetä kuvauksen aikana. Vastaava systemaattinen MD-arvon kasvu havai-
tiin myös vokselikohtaisessa määrityksessä toisen ja viimeisen sekvenssin välillä. Olet-
tamalla diﬀuusiovakion olevan lineaarisesti lämpötilasta riippuvainen välillä 20◦C −
25◦C saadaan yhden lämpötila-asteen muutosta vastaamaan noin 0, 055 · 10−3mm2
s
muutos diﬀuusiovakiossa. Tällä perusteella fantomin lämpötila kasvoi noin 0, 5◦C ko-
ko kuvauksen aikana. Fantomi oli tuotu lämpimästä toimistohuoneesta kuvaushuonee-
seen, joten kyseessä ei ole voinut olla fantomin sopeutuminen ympäristön korkeam-
paan lämpötilaan. Toisaalta käytettyjen sekvenssien SAR-arvot (Shellock 2000) olivat
kuitenkin hyvin pieniä, joten on myös mahdollista, että MD-arvojen kasvu on johtu-
nut kuvauselektroniikan lämpenemisestä johtuvasta rekisteröintivirheestä tai muusta
epästabiiliudesta.
5.5 Optimoidut DTI-sekvenssit
Optimoitujen sekvenssien kohdalla ei havaittu uusia ilmiöitä tai alkuperäisistä se-
kvensseistä oleellisesti poikkeavia tuloksia. Yhtenäisen rakenteen kannalta näiden-
kin tulosten pohdinta kuitenkin käsitellään erikseen vastaavassa kappalejärjestykses-
sä. Kliinisesti kiinnostavaa kuvausaikaa työssä ei huomioitu. Tämä johtui siitä, että
haluttiin varmistaa spinien pitkittäisen relaksoitumisen tapahtuneen ennen seuraa-
vaa virityspulssia. Magneettikuvauslaitteen ohjauspaneeli ilmoitti sekvenssikohtaises-
ti tarvittavan minimi TR-ajan, jotta kuvaus voidaan suorittaa. Suurimmillaan tämä
arvo oli noin 3300 ms eli huomattavasti alle asetetun 8000 ms.
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5.5.1 Signaalikohinasuhde
Optimoiduissa sekvensseissä kasvatettu Halfscan-parametrin arvo toisti myös aiemmin
havaitun signaalikohinasuhteen kasvamisen. Samoin SNR-arvojen perusteella pienin
rinnakkaiskuvantamiskerroin olisi paras kaikissa tapauksissa. SNR-erot samalla TE -
ajalla kuvattujen sekvenssien välillä olivat tilastollisesti merkittäviä niin keskelle kuin
reunoille asetettujen mielenkiintoalueidenkin kohdalla. Lisäksi optimoiduista sekvens-
seistä neljä kuudesta tuotti suuremman SNR-keskiarvon lyhyellä TE -ajalla ja näistä
kolme oli tilastollisesti merkittäviä eroja. Alkuperäiseen referenssisekvenssiin verrat-
tuna keski ROI:n SNR kasvoi 10 %, kun käytettiin optimoitua TE 55 ms-sekvenssiä
SENSE-arvolla 2. Reunoille asetettujen mielenkiintoalueiden SNR-keskiarvo kasvoi
tällä sekvenssillä alkuperäisestä noin 4 %.
Toisaalta, jos SNR-arvosta ollaan valmiita tinkimään muiden artefaktojen pie-
nentämiseksi kasvattamalla rinnakkaiskuvantamiskerrointa 2:sta 2,5:een keskimmäi-
sen ROI:n SNR putosi noin 7 % TE 55 ms-sekvenssillä, eikä ero ollut tilastollisesti
merkittävä. Vastaavasti reunoille asetettujen mielenkiintoalueiden tapauksessa SNR
pieneni noin 4 % alkuperäisestä, tämä ero oli myös merkittävä.
Käytännössä erot SENSE-arvojen 2 ja 2,5 välillä olivat niin pieniä, että fanto-
mitutkimuksella ei voida sanoa, kumpi tuottaisi kliinisesti paremman kuvan. Kos-
ka kumpikaan vaihtoehdoista ei selkeästi pilannut kuvaa, voidaan molempia arvoja
käyttää kliinisessä kuvantamisessa ja siten löytää mahdollisesti paremman kuvan-
laadun tuottava sekvenssi. Kliinisessä kuvantamisessa ero rinnakkaiskuvantamisker-
toimien välillä on vielä pienempi, koska ihmisen päässä ei esiinny yhtä voimakkaita
rajapintoja kuin fantomissa. DTI-tutkimus edellyttää onnistunutta rasvasupressiota,
joten rasvan kemiallisen siirtymän mahdollisesti aiheuttaman artefaktan suuruudes-
ta ei kannata huolehtia. Käytännössä epäonnistunut rasvasupressio pilaa tulokset ja
onnistuneella supressiolla artefaktan voimakkuus on aina pieni.
5.5.2 EPI-vääristymät
Eri rinnakkaiskuvantamiskertoimilla tai TE -ajoilla ei havaittu olevan vaikutusta EPI-
artefaktan aiheuttamaan lineaariseen siirtymän mediaaniin vaihekoodaussuunnassa.
Toisaalta vertaamalla eri sekvenssien IQR-arvoja kuvassa 30 huomattiin, että rinnak-
kaiskuvausparametrin kasvattaminen kavensi IQR-väliä. Positiiviseen ja negatiiviseen
suuntaan tapahtuneet siirtymät siis pienenivät.
Sen sijaan vaihekoodaussuunnassa tapahtuvassa kuvan kaareutumisessa (kuva 31)
huomattiin selkeät erot sekvenssien välillä. Rinnakkaiskuvantamiskertoimen kasvat-
taminen kahdesta kahteen ja puoleen pienensi kaareutumisen mediaaniarvoa TE 55
ms-sekvenssillä noin 14 % ja kasvattaminen kahdesta kolmeen pienensi kaareutumi-
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sen mediaaniarvoa noin 21 %. Kummankaan mittauksen tuloksia ei kuitenkaan voida
pitää merkittävinä mittapisteiden jakaumien muotojen vuoksi. Kuvasta 31 nähtävä
trendi on kuitenkin selvä, SENSE -parametrin arvon kasvattaminen pienentää kuvan
kaareutumista ja kun huomioidaan IQR-arvon pienentyminen saman parametrin yh-
teydessä voidaan vahvistaa teorian mukainen EPI-vääristymien pienentyminen rin-
nakkaiskuvantamiskertoimen kasvaessa. Huomion arvoista on, että SENSE-arvon 2,0
- 2,5 välillä mediaani kaareutumisen muutos on suhteellisesti suurempi kuin välillä 2,5
- 3,0, jolloin signaalikohinasuhteen laskemisella saavutetaan suurempi hyötysuhde en-
simmäisen välin tapauksessa. Näin ollen kliinisessä DTI-kuvantamisessa tulisi ainakin
kokeilla rinnakkaiskuvantamiskertoimen kasvattamista 2,5:een.
5.5.3 Pyörrevirtavääristymät
Pyörrevirtojen aiheuttamaa signaalikatoalueen keskimääräistä siirtymistä vaihekoo-
daussuunnassa arvioitiin parametrilla yb. Tulosten perusteella sekvenssien välillä oli
tilastollisesti merkittäviä eroja, mutta yksikään sekvenssi ei tuottanut parempia tulok-
sia kuin alkuperäinen referenssisekvenssi. Käytännössä rinnakkaiskuvantamiskertoi-
men kasvattaminen heikensi tuloksia huomattavasti. Todennäköisesti tämä johtui rin-
nakkaiskuvantamisartefaktan aiheuttamasta fantomin reunan aliasoitumisesta useam-
paan mittapisteseen, jolloin niistä määritetyt viivaproﬁilit olivat huomattavasti epä-
tarkempia. Huomion arvoista on, että suurin pyörrevirtavääristymä mikä havaittiin oli
noin 1,5 mm eli alle käytetyn resoluution. Syy suurempaan määritystarkkuuteen kuin
käytetty resoluutio oli lineaarisesti interpoloitu viivaproﬁili. Käytännössä siirtymää ei
siis kuvasta välttämättä havaita.
Toinen Gaussisen sovituksen parametreista σ kuvasi pyörrevirtojen aiheuttaman
signaalialueen leviämistä tai supistumista. Käytännössä mittauksissa tutkittiin sig-
naalikatoalueiden levenemistä eli signaalialueen supistumista sen molemmin puolin.
Pienin havaittu signaalikatoalueen leveneminen oli suuruudeltaan 0,1 mm ja suurin 1,7
mm. Käytännössä signaalikatoalueen leviämistäkään ei siis välttämättä voi suoraan
havaita magneettikuvasta, jonka resoluutio oli 2 mm.
Rinnakkaiskuvantamisen aiheuttama artefakta aiheutti jälleen mittausepätarkkuut-
ta SENSE 2,5 -sekvensseihin. Muiden optimoitujen sekvenssien tapauksissa havaitta-
va IQR-arvon pieneneminen verrattuna alkuperäiseen on todennäköisesti johtunut
tarkemmin kerätystä k -avaruudesta eli suuremmasta Halfscan-arvosta sekä Shimbox -
työkalulla tasoitetusta päämagneettikentästä fantomin alueella. Tulosten varianssi oli
jälleen suuri eivätkä mittapisteet noudattaneet normaalijakaumaa vaan olivat voi-
makkaasti mediaanin oikealle puolelle vinoja, joten varianssianalyysia ei suoritettu ja
tuloksia on käsiteltävä suuntaa antavina.
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5.5.4 FA- ja MD-arvot
Optimoidut sekvenssit eivät antaneet mitään lisäsyytä olettaa, että FA- ja MD-arvoja
voisi hyödyntää DTI-sekvenssin optimoinnissa. Toisaalta arvojen määrityksen tärkeyt-
tä ei tule vähätellä. Osa laitevalmistajista on päätynyt ratkaisuun, missä tehokkaam-
pia gradientteja käytetään vain kun niitä tarvitaan, joten anatomisiin kuviin poh-
jautuvissa laadunvalvontaprotokollissa ei välttämättä havaita, jos gradienttikelojen
toiminta alkaa heiketä vasta suuren rasituksen alaisena. Diﬀuusiotensorista määritet-
tyjen arvojen laskemisella onkin enemmän merkitystä vuosittaisen laadunvalvonnan
kannalta kuin senvenssin optimoinnin. FA-arvojen pienentynyt varianssi verrattuna
ensimmäiseen 11 sekvenssiin todennäköisesti johtui useammasta diﬀuusiosuunnasta,
jolloin myös diﬀuusiotensorin määrittäminen on onnistunut tarkemmin. Tällä kertaa
MD-mittauksissa ei havaittu systemaattista kasvua, joten ensimmäisten 11 sekvenssin
yhteydessä pohdittu fantomin lämpeneminen on epätodennäköinen vaihtoehto.
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6 Yhteenveto
Työn tavoitteena oli optimoida diﬀuusiotensorisekvenssi kliinisessä käytössä olevalla
kolmen teslan magneettikuvauslaitteella. Kuvauskohteena käytettiin ACR-pääfanto-
mia, jonka ristikkorakenteen avulla voitiin arvioida geometrisia muutoksia ja tasaisen
alueen avulla signaalikohinasuhdetta ja diﬀuusiotensorista johdettuja arvoja. Ensim-
mäisessä vaiheessa kartoitettiin, miten eri kuvausparametrit TE-aika, SENSE, Half-
scan, Shimbox ja kuvan diﬀuusiopainotus eli b-arvo vaikuttivat kuvanlaatuun signaali-
kohinasuhteen, erilaisten geometristen vääristymien ja diﬀuusiotensorista laskettujen
FA- ja MD-arvojen avulla. Arviointimenetelmä perustui kansainvälisesti ensimmäi-
seen ehdotettuun DTI-laadunvalvontaprotokollaan (Wang et al. 2011). Varioitavat
parametrit valittiin siten, että niillä oli teoreettiset edellytykset vaikuttaa kuvanlaa-
tuun myönteisesti.
Kaikuajan TE pienentäminen 60 millisekunnista 55 millisekuntiin kasvatti signaa-
likohinasuhdetta, joten se valittiin yhdeksi optimoidun sekvenssin parametriksi. Rin-
nakkaiskuvantamiskertoimen SENSE kasvattaminen vaikuttaa k -avaruuden keräysti-
heyteen harventavasti ja siten heikentää signaalikohinasuhdetta. Harvempi keräysti-
heys kuitenkin mahdollisti lyhentyneen gradienttikaikujonon, jolloin EPI-sekvensseille
tyypilliset geometriset vääristymät pienenivät. SENSE-parametrin kasvattaminen oli
siis myös vaihtoehto optimoidussa DTI-sekvenssissä. Halfscan-arvolla määritettiin,
kuinka suuri osa k -avaruudesta kerättiin, joten suurempi arvo tuotti suuremman sig-
naalikohinasuhteen. Pidennetty kaikujono ei kuitenkaan huomattavasti vaikuttanut
geometristen vääristymien suuruuteen. Näin ollen DTI-tutkimuksessa on suositelta-
vaa käyttää suurinta mahdollista k -avaruuden keräysaluetta. Kahden muun paramet-
rin: Shimbox ja b-arvo kohdilla ei havaittu merkittäviä eroja.
Havaintojen ja teorian perusteella esitettiin kuusi vaihtoehtoa optimoidulle DTI-
sekvenssille, joille suoritettiin sama kuvanlaatuanalyysi kuin työn ensimmäisen vai-
heen sekvensseille. Tulosten perusteella voidaan esittää seuraava suositus DTI-sek-
venssiksi: kaikuaika 55 ms, rinnakkaiskuvantamiskerroin 2 tai 2,5 ja mahdollisimman
suuri k -avaruuden keräysalue. Myös Shimbox -työkalun käyttöä suositellaan kliinisessä
työssä, jos kuva-alueella on esimerkiksi nenän ilmaonteloita. SENSE-arvolla 2 saatiin
alkuperäistä referenssisekvenssiä noin 13 % suurempi signaalikohinasuhde fantomin
keskelle asetetussa mielenkiintoalueessa. Fantomin reunoille asetetuissa alueissa ha-
vaittiin noin 4 % suurempi SNR. Molemmat erot olivat tilastollisesti merkittäviä.
SENSE-arvolla 2,5 saatiin referenssisekvenssiä noin 5 % pienempi SNR-arvo keskellä
fantomia. Reunoilla mitattiin noin 4 % pienempi SNR-arvo, mikä oli myös merkittä-
västi alkuperäisestä poikkeava.
Rinnakkaiskuvantamiskertoimen kasvattaminen pienensi EPI-kuvantamisesta joh-
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tuvia geometrisia vääristymiä. Havainto oli kvalitatiivinen eli sen tilastollisesta merkit-
tävyydestä ei voitu varmistua. Kuitenkin, jos kliinisessä kuvassa esiintyy häiritsevän
paljon geometrista vääristymää, SENSE-arvon kasvattaminen voi olla yksi vaihtoeh-
to sen korjaamiseksi. Teoriassa rinnakkaiskuvantamiskerroin ei vaikuta pyörrevirta-
artefaktojen suuruuteen. Mittaustulokset kuitenkin huononivat, kun SENSE-arvoa
kasvatettiin. Tämä johtui fantomin reunan aliasoitumisesta keskelle kuva-aluetta ja
samalla osaan mittapisteistä. Ihmisen päässä ei esiinny yhtä voimakkaita rajapinto-
ja, kuin fantomissa, joten rinnakkaiskuvantamiskertoimen kasvattaminen ei todennä-
köisesti tuota ongelmia kliinisessä työssä. Diﬀuusiotensorista laskettujen FA- ja MD-
arvojen perusteella voitiin todeta, että magneettikuvauslaitteen gradienttikelat olivat
toimintakuntoisia. Anisotropiaa kuvaava FA-arvo oli poikkeuksetta hyvin lähellä nol-
laa ja keskimääräistä diﬀuntoituvuutta kuvaava MD-arvo oli samaa luokkaa huoneen
lämpöisen veden kanssa.
Työssä osoitettiin, että DTI-laadunvalvontaan ehdotettuja (Wang et al. 2011) kri-
teerejä voidaan käyttää myös sekvenssin optimoinnissa. Toisaalta diﬀuusiotensorista
laskettujen suureiden FA ja MD perusteella ei voitu sanoa oliko sekvenssien välillä
eroa, joka viittaisi siihen, että ne eivät riipu voimakkaasti kuvausparametreistä vaan
laitetekniikasta. Näin ollen niiden tutkiminen on oleellista vain laadunvalvonnassa.
Kehitetty menetelmä ei kuitenkaan rajoitu vain DTI-sekvenssien optimointiin. Samo-
jen kriteerien perusteella on mahdollista arvioida myös pään DWI-sekvenssejä, joiden
kliininen käyttö on huomattavasti yleisempää. Muun vartalon tutkimuksissa käyte-
tyt sekvenssit voivat poiketa lähtökohtaisilta vaatimuksiltaan, joten niiden optimointi
edellyttäisi huomattavaa lisätutkimusta. Myös tulosten tilastollista analysointia voi-
daan kehittää edelleen huomioimalla mittapisteiden jakaumien muodot ja varianssit.
Testipotilaiden käyttäminen DTI-optimoinnissa olisi huomattavasti monimutkaisempi
tehtävä, koska otettujen diﬀuusiotensorikuvien perusteella ei tehdä diagnoosia vaan
niitä käytetään esimerkiksi traktograﬁassa.
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Liite A Laatikko-jana-kuvaaja
Mittapisteiden muodostaman histogrammin muotoa voidaan arvioida käyttämällä laa-
tikko-jana-kuvaajaa (kuva 1) (Williamson et al. 1989). Mitä suurempi ero mittapis-
teiden histogrammilla on normaalijakaumaan sen epäluotettavampi on laatikko-jana-
kuvaajan arvio. Kuvaaja koostuu sen keskellä olevasta monikulmiosta, jonka keski-
piste on sijoitettu mittapisteiden toiseen kvartiiliin Q2 eli mediaaniin. Vastaavasti
monikulmion päädyt ovat sijoitettu mittapisteiden ala- ja ylä-kvartiileihin Q1 ja Q3.
Ensimmäisen ja kolmannen kvartiilin väliä kutsutaan kvartiiliväliksi IQR (engl. In-
terqualitile Range) ja se sisältää 50 % kaikista mittapisteistä. Monikulmion päädyistä
alkavat janat ovat molemmat pituudeltaan 1, 5 · IQR, jolloin janojen uloimpien pis-
teiden väli vastaa normaalijakauman ±2, 7σ aluetta eli 99,3 % kaikista mittapisteistä.
Janojen ulkopuolelle jäävät poikkeavat mittapisteet merkitään + symboleilla. Moni-
kulmion keskellä oleva lovettu alue on symmetrinen mediaanin molemmin puolin ja
on pituudeltaan 3, 14 · IQR√
n
, missä n on mittapisteiden lukumäärä. Määritelmästään
johtuen lovettu alue saattaa ylettyä monikulmion päätyjä Q1 ja Q3 pidemmälle pie-
nellä otoskoolla n. Jos kahden vertailtavan joukon lovetut alueet eivät ole limittäin,
voidaan sanoa, että niiden mediaanit ovat merkittävästi erisuuret 5 % merkitsevyys-
tasolla (McGill et al. 1978).
Kuva 1: Laatikko-jana-kuvaajan rakenne voidaan esittää normaalijakauman avulla,
kuvaajan tarkempi rakenne on selitetty tekstissä. Pisteet Q1, Q3 ovat mittapisteiden
ala- ja yläkvartiilit ja piste Q2 on mittapisteiden mediaani. Janojen päätepisteet se-
kä monikulmion loven leveys ovat valittu konventionaalisen laatikko-jana-kuvaajan
mukaisesti.
